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RESUMEN

Se realizo el crecimiento de apatita de fosfato de calcio sobre dos diferentes
substratos de silice. La silice fue preparada a partir de soles sintetizados por la hidrolisis
alcalina de ortosilicato de tetraetilo. En el primer método los soles de silice fueron diluidos
en alcohol etilico para ser posteriormente coagulados por la adicion de cloruro de calcio en
agitacion. En el segundo método los soles sin diluir se agregaron para obtener precipitados
utilizando la misma sal. La relacion molar de los reactivos utilizados para la sintesis de los

soles coagulados fue variada respecto de los soles precipitados.

La fase de apatita se creci¢ empleando en ambos casos diferentes soluciones y
condiciones de reaccion. La apatita se caracterizo empleando difraccion de rayos X,
espectroscopia Raman, resonancia magnetico nuclear y microscopia electronica de barrido

y transmision.

Se encontraron algunas relaciones entre las condiciones de crecimiento, los
substratos utilizados y las caracteristicas de la apatita obtenida. La rapidez de crecimiento
de la fase de apatita depende de la temperatura de reaccion, asi como de la temperatura de
secado de los substratos. La morfologia y tamafio de la fase de apatita esta influida por la
relacién molar Ca/P de la solucion de crecimiento, de la temperatura de reaccion y del tipo
de substrato empleado. Por ultimo, se presenta una hipotesis que permite explicar la etapa
inicial de nucleacién de la apatita sobre substratos de silice, eco base en los resultados

obtenidos y los antecedentes bibliograficos.



INTRODUCCION

El empleo de materiales naturales como implantes dentro del cuerpo humano es
bastante antiguo. Como ejemplo puede citarse el implante de jade encontrado en la
dentadura de una mujer Maya, del periodo 600-800 D.C. Por lo que respecta a materiales
fabricados por el hombre, la porcelana ha sido utilizada para restauracion dental desde
finales del siglo XVIIL

Entre los materiales mas ampliamente utilizados como dispositivos medicos se
encuentran las aleaciones metalicas, los polimeros y las ceramicas. El uso que pueden
encontrar cada uno de estos biomateriales se encuentra supeditado, entre otros casos, a sus
caracteristicas mecéanicas: las aleaciones se utilizan en la reparacion o sustitucion de partes
del organismo sujetas a altos esfuerzos mecanicos como los huesos largos o los dientes,

mientras que los polimeros se emplean sobre todo en implantes de tejidos suaves.

A diferencia de los metales y los polimeros, los materiales ceramicos presentan
pobres propiedades mecanicas, pues por ser rigidos y fragiles son propensos a presentar
fracturas facilmente; sin embargo, desde el punto de vista tejido-implante, actualmente se
consideran como los mejores materiales para aplicaciones biomeédicas, ya que son
materiales no toxicos. Muchos de ellos presentan un tipo de interaccion, la cual podria
denominarse positiva con los tejidos que los rodean al ser implantados, desarrollando una
interferencia bioquimica que les permite ser reconocidos por el organismo y llegar a ser

parte integral del tejido. A este comportamiento se le conoce como bioactividad.

Se han probado una gran variedad de composiciones de materiales ceramicos con
objeto de ser implantadas en el cuerpo humano; sin embargo, pocas han encontrado
aplicacion clinica; puesto que, ademas de formar una zona interfacial estable con el tejido
conectivo que lo rodea, deben igualar el comportamiento mecanico del tejido que se va a
reemplazar. Por lo que hace a la primera caracteristica, desde el descubrimiento en 1969 del
primer material bioactivo hecho por el hombre (Bioglass®), se ha desarrollado una amplia
gama de materiales que presentan propiedades similares de union. Dentro de estos

biomateriales se encuentran los vidrios, los vidrios-ceramicos y los fosfatos de calcio.
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El uso de fosfatos de calcio para reparacion de huesos fue iniciado probablemente
por Albee, quien reportd en 1920 que el fosfato tricalcico estimulaba la osteogénesis.
Sesenta afios después, este tipo de materiales esta disponible comercialmente para
aplicaciones biomédicas. Entre estos materiales, la hidroxiapatita ha llamado ampliamente
la atencion, ya que tiene una composicion y estructura similar a la de los tejidos duros del
cuerpo humano por lo cual tiene excelentes propiedades quimicas de implantacion, lo que

la hace un material muy promisorio dentro del campo de los materiales bioceramicos.

Este trabajo tiene como objetivo principal la preparacion de un material con base en
silice que sirva de base para el crecimiento de apatita de fosfato de calcio, compuesto con
un alto potencial de biocompatibilidad. Para conocer el contexto dentro del que se
encuentra este trabajo se presenta una revision de algunos de los principales materiales que
han encontrado uso en aplicaciones quirrgicas, haciendo énfasis en los materiales

ceramicos y su tipo de union al ser implantados en el cuerpo humano.

(V8]



CAPITULO 1

MATERIALES SINTETICOS PARA USO QUIRURGICO

Segun la “Segunda consulta para el consenso sobre definiciones en biomateriales de
la Sociedad Europea de Biomateriales (1991)”", se entiende por el término biomaterial un
material empleado con la intencion de que establezca contacto con sistemas biologicos para
evaluar, curar, aumentar o reemplazar cualquier érgano, tejido o funcion del cuerpo. El
objeto puede consistir de materiales vivos 0 no vivos. Dentro de los primeros se consideran
las colonias de células y tejidos tomados de uno o mas individuos, generalmente
inmediatamente después de muertos, incluyendo piel, huesos, corneas y organos completos
como higado y corazén. Los objetos construidos a partir de biomateriales y que estan
disefiados para desempefiar una funcion especifica dentro del cuerpo se conocen

generalmente como implan‘ces.z’3

Dos caracteristicas importantes de un biomaterial son su biofuncionalidad y su
biocompatibilidad. El comportamiento funcional de un biomaterial se conoce como
biofuncionalidad y describe el comportamiento del material implantado en el orgaismo, lo
que depende entre otros factores de su uso, forma, fatiga, fractura, fijacion, reacciones
tisulares, corrosion, sobrecarga, etc. La biocompatibilidad ha sido definida como el estado
de coexistencia mutua entre un biomaterial y el ambiente fisiologico, de modo tal que
ninguno tenga un efecto indeseable por la existencia del otro. También puede entenderse

como el control permanente de las influencias reciprocas entre el organismo y el implante.*

Cualquier material aplicable en implantaciones quirurgicas da lugar a un amplio
espectro de reacciones bioquimicas dentro del cuerpo. Este espectro puede dividirse

aproximadamente en tres categon’as:"6
1.- Materiales casi inertes, con minima reactividad quimica
2 - Materiales totalmente resorbibles, con posible disolucion en constituyentes metabolicos

3 - Materiales con actividad superficial controlada



Los materiales inertes como el polietileno de ultra alto peso molecular y la alamina
son casi quimicamente inertes dentro del cuerpo y exhiben una interaccion quimica minima
con el tejido adyacente. Los materiales bioresorbibles, tales como el fosfato tricalcico y los
polimeros resorbibles, se disefian para ser lentamente reemplazados tejido regenerado,
eliminandose la interface original. Idealmente, no hay diferencia perceptible entre el sitio
de implante y el tejido huésped una vez que se ha completado la resorcion. Los materiales
en la tercera categoria se encuentran dentro de los materiales bioactivos que son definidos'

como aquellos que se disefian para producir o adaptar actividad biologica.

Los materiales de uso quirurgico mas frecuente son los siguientes:

A) Metales v aleaciones’.- Quiriirgicamente, rara vez se usan metales puros. Aparte de

su alto costo, hay razones de tipo quimico y mecénico por las cuales se prefiere el uso de
aleaciones. Aun los elementos nobles como el Pt y el Au muestran lentos procesos de
corrosion, particularmente como resultado de la accion complejante de enzimas, proteinas y
hormonas presentes en los fluidos. Los objetos metalicos mas comunes se presentan en la
forma de clavos, tornillos, tuercas, pernos, grapas, placas, pinzas intramedulares, alambres,
bandas y protesis para coyunturas. Estos materiales generalmente se utilizan para reparar
dafios 0seos, o pueden servir ya sea como coadyuvantes 0 promotores de la maduracion
natural del hueso, o como sustitutos de partes Oseas removidas. En el ambito del tejido
vascular sus aplicaciones son pocas, salvo algunas en valvulas para el corazon. Otras
aplicaciones de aleaciones metalicas son posibles en odontologia, para el reemplazo de
raices dentales, el reacomodo de la posicion natural de los dientes y el llenado de cavidades
dentales luego de la extraccion de caries. Estas aleaciones estan constituidas de Ag, Zn, Cu,
Sn (y algunas veces de pequefios porcentajes de Au, Cd y Sb) para ser disueltas en Hg en el

momento de ser usadas para obtener una amalgama pastosa adecuada.

Hasta ahora, tres principales tipos de substratos se han utilizado para fabricar

aleaciones de este tipo: Fe, Co y Ti. A continuacion se describen algunos ejemplos.

Una de las aleaciones mas frecuentemente utilizadas con fines ortopédicos, gracias a
su resistencia a la corrosion, es el acero 316L, especialmente si contiene pocas inclusiones.

Este acero contiene Mo, bajo contenido de C y S y es inoxidable.
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La aleacion Co-Cr-Mo tiene optimas propiedades mecanicas y suficiente dureza para
soportar los esfuerzos a los cuales se somete. La aleacion Co-Cr-Mo empleada
quirurgicamente deriva, con algunas adaptaciones, de la aleacion dura Stellite 21, empleada

en electrodos o en soldadura, conocida en los EE.UU. como Vitallium.

El Ti es muy ductil y elastico para uso quirargico por lo que se prefieren sus
aleaciones. Estas se caracterizan por tener buena flexibilidad, gran ligereza y alta
resistencia a la corrosion. La aleacion utilizada mas frecuentemente contiene V y Al, pero
como el primero se considera que puede producir tumores por algunas personas, ahora se

da preferencia a las aleaciones en las que el Ni sustituye al V.

Con el fin de evitar o reducir el contacto de la superficie de aleaciones con el
ambiente fisiologico o mejorar sus propiedades de adhesion, se ha propuesto la posibilidad
de recubrir las superficies metalicas con materiales tanto inertes como bioactivos.
Infortunadamente, éstos no poseen las propiedades elasticas de los metales y algunas veces

dan lugar a fenomenos de fractura y separacion del recubrimiento.

B) Polimeros® - Los polimeros biomédicos estan considerados hoy en dia como los
mejores materiales para implantaciones de tejidos suaves en los sistemas cardiovascular,
respiratorio, digestivo, nervioso y genitourinario. Estos materiales son flexibles, ligeros,
aislantes térmicos, faciles de producir y moldear. Sus caracteristicas mecanicas, sin
embargo, permiten solamente en algunas ocasiones su Uuso COmoO materiales

estructuralespara soportar cargas mecanicas, a diferencia de los metales. Entre sus

aplicaciones mas exitosas en implantes quirurgicos esta el reemplazo de algunos detectos
cardiacos por teflon (politetrafluoroetileno) y dacron (politereftalato de etilo). A pesar de
las muchas propiedades deseables de los polimeros actuales, su degradacion por el
ambiente fisiologico y su falta de compatibilidad con éste son los principales problemas
para su aplicacion en el desarrollo de organos artificiales. Hasta ahora, el uso de polimeros
se extiende a la ortopedia, oftalmologia, odontologia, farmacologia y en sistemas de

liberacion controlada de farmacos.



Los polimeros presentan desventajas como materiales de implante ya que pueden
influir sobre su entorno a través de la difusion de mondmeros, solventes o catalizadores.
Tal influencia puede ocurrir aun mucho tiempo después de la implantacion, o en organos
alejados del implante. Ademas, pueden ocurrir dificultades por la accion bioquimica del
ambiente fisiologico que rodea al polimero, asi como problemas relacionados con la
biocompatibilidad entre el polimero y los liquidos organicos con los que entra en contacto,
lo cual puede limitar el desarrollo de organos artificiales. Algunos efectos toxicos son
causados por antioxidantes, estabilizadores y aditivos aromaticos de bajo peso molecular

contenidos en el polimero.

Entre los polimeros mas utilizados estan los polilacturos y poli-e-caprolactonas,
utilizados como fibras bioabsorbibles empleadas para material de sutura; ciertos
poliuretanos, poliacrilamidas y polipropilenos para implantes vasculares, asi como la
polisulfona y el polietileno de ultra alto peso molecular en aplicaciones ortopédicas, y el

polimetacrilato de metilo como sustancia cementante.

0) Materiales ceramicos.- Segun la definicion de la “American Ceramic Society”, un

material ceramico es un producto hecho utilizando calor sobre materias primas arenosas en
las que la silice y los silicatos son los principales componentesg. Sin embargo, la
introduccion de nuevas tecnologias en las Gltimas décadas ha conducido a una redefinicion
del término ceramico que actualmente incluye cualquier producto esencialmente inorganico
no metalico que tenga requisitos funcionales. Se ha encontrado que algunos de los
materiales dentro de este grupo poseen combinacion de propiedades que los bacen muy

promisorios como implantes. s

Originalmente los materiales ceramicos se utilizaron en cirugia por ser
quimicamente inertes, debido a la alta energia de enlace de sus componentes atomicos. Tal
comportamiento coincide con la caracteristica llamada refractividad, ya que la estabilidad
quimica refleja también la estabilidad a altas temperaturas, en términos de alto punto de
fusion o por ser inertes a los gases calientes con los cuales el material definido como

refractario entra en contacto. En un sistema bioldgico la estabilidad quimica buscada no



corresponde precisamente al concepto de refractividad; sin embargo, los materiales

. s P . 0
refractarios son comunmente estables quimicamente en el organismo humano'’.

Los materiales ceramicos, a diferencia de los polimeros y los metales, no poseen las
propiedades mecénicas que permiten a estos materiales ser utilizados como implantes. Los
materiales ceramicos son rigidos y fragiles lo cual disminuye su resistencia al impacto. A
pesar de lo anterior, son considerados actualmente los mejores materiales para aplicaciones
biomédicas, donde no se requiera una alta resistencia mecanica, debido al amplio espectro
de propiedades especificas con optimos valores, especialmente su alta biocompatibilidad,
como en el caso de los fosfatos de calcio. Algunos otros como la alimina (Al,O3) pueden

considerarse inertes pero poseen mejores propiedades mecanicas.

El siguiente capitulo trata sobre los principales materiales ceramicos empleados

como implantes y su forma de union a los tejidos 0seos.



CAPITULO II

2.1 MATERIALES BIOCERAMICOS Y SU FIJACION EN EL ORGANISMO

Los materiales ceramicos, por lo general, presentan altos valores de resistencia a la
compresion y son quimicamente inertes, por lo cual se han investigado para su uso tanto en
algunas aplicaciones ortopédicas como dentales. Los materiales bioceramicos considerados
comunmente para implantes ortopédicos incluyen materiales cristalinos como la alumina,
fosfatos de calcio, y algunos tipos de vidrios. Los materiales ceramicos para implantes
dentales y ortopédicas pueden involucrar cuatro diferentes tipos de interfaces de fijacion

con los tejidos“:

1) Los materiales casi inertes, densos, no porosos, se unen por crecimiento del hueso sobre
irregularidades de la superficie, cementandolos en los tejidos o ajustandolo a presion en

el defecto (fijacion morfologica ). Ej: la alumina ya sea monocristal o policristalina.

2) Para implantes porosos e inertes, hay crecimiento 6seo dentro de ellos, lo cual permite
unir mecanicamente el hueso al material (fijacion biologica). Ej: la alimina porosa
policristalina o los recubrimientos porosos de hidroxiapatita (a este material se hara

referencia a lo largo de este trabajo con la abreviatura Hap).

3) Los materiales ceramicos densos, no porosos y con superficies reactivas se unen
. 7: e @res >z 3 3 S 5% 0 3 s
directamente por quimica con el hueso (fijacion bioactiva). Ej. Vidrios bioactivos e

Hap.

4) Los materiales ceramicos densos no porosos (0 porosos) resorbibles que son disefiados

para ser lentamente reemplazados por el hueso. Ej: Sulfato de calcio o fosfato tricalcico.

En la Fig. 1 se muestra una comparacion de la actividad quimica relativa para los
diferentes tipos de bioceramicos. La reactividad relativa mostrada en laFig. 1a) correlaciona
muy cercanamente con la rapidez de formacion de una union interfacial de los implantes

con el hueso Fig 1b). El grado de bioactividad de un material especifico puede relacionarse

“ El término unidn al hueso se tradujo del inglés bone-honding que se define como la fijacion. por medio de
un proceso fisicoquimico, de continuidad entre el implante y la matriz 6sea. (1)



con el tiempo para que se dé una union de mas del 50% de la interface. Todos los
implantes bioactivos requieren un periodo de incubacion antes de que el hueso se regenere
y se una, lo cual es evidente en la Fig. 1. El lapso de la incubacion al cual este proceso
ocurre varia en un amplio margen dependiendo de la composicion del implante, lo cual
controla la cinética de la reacciones superficiales. Si las reacciones superficiales son muy

rapidas, el implante es resorbible. Si por el contrario, son muy lentas, el material es inerte'?.
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Fig 1.-Espectro de bioactividad para varios implantes bioceramicos: a) rapidez relativa de bioactividad y b)
dependencia con el tiempo para la formacion de union al hueso en la interface del implante. ((A) Bioglass

45S5. (B) Ceravital KGS, (C) Bioglass 5554.3. (D) vidrio ceramico A/W. (E) Hap. (F) Ceravital KGX, y
(G)ALO5-SizNy).

El grado de reactividad de un implante ejerce influencia sobre ¢l espesor de la zona
interfacial o capsula entre el material y el tejido. Los analisis de falla de los materiales
implantados durante los ultimos 20 afios generalmente muestran fallas originadas a partir de
la interface tejido-material. Cuando el material es casi inerte y la zona interfacial no esta
quimica o bioldgicamente unida hay movimiento relativo y desarrollo progresivo de una
capsula fibrosa no adherente tanto en los tejidos suaves como duros. El movimiento en la

zona interfacial finalmente puede conducir al deterioro de la funcion del implante o del
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tejido en la zona interfacial, o ambos. El espesor de la capsula no adherente varia segun sea

la composicion del material implantado (Fig. 2)
Espesor interfacial (um)
Material Interface inicial Hueso

1000 1

I

10 1 0 1 10 100 1000
| | I | | | |

= e
I o

Al denszs
e 3
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(. £
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I I | I I I I I I
1000 100 10 1 0 1 10 100 1000

Fig. 2.-Comparacion de los espesores interfaciales de ia capa de reaccion de implantes bioactivos o del tejido
fibroso de los ceramicos inactivos en el hueso.

El tejido fibroso en la zona interfacial con implantes densos de alumina grado
médico puede ser muy delgado. Consecuentemente, si los implantes de alumina son
colocados con un ajuste mecanico muy cerrado y estan cargados principalmente en
compresion, son clinicamente exitosos. Pero, si estan cargados de tal manera que pueda
ocurrir movimiento interfacial, la capsula fibrosa puede llegar a ser de varios cientos de
micrometros de espesor y el implante se suelta rapidamente. Esto conduce invariablemente
a falla clinica por una variedad de razones, incluyendo la fractura del implante o del hueso
adyacente al implante. El hueso en la zona interfacial a menudo es estructuralmente debil
debido a enfermedad, muerte localizada del hueso (especialmente si se usa cemento 0seo
de polimetacrilato de metilo) o a una proteccion de esfuerzos cuando el modulo mas alto

del implante evita que el hueso esté cargado adecuadamente'?.

La union en los bioceramicos microporosos casi inertes (tipo 2) se da a traves del
crecimiento de tejido dentro de los poros de una superficie o por todo el implante. El
aumento en el area superficial entre el implante y el tejido resulta en un aumento de la
resistencia al movimiento del dispositivo en el tejido. La zona interfacial es establecida por
el organismo dentro y fuera de los poros. Este método de unién a menudo se denomina

fijacion biologica, y es capaz de soportar estados de esfuerzos mas complejos que los
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implantes del tipo 1 (inertes), que logran solamente fijacion morfologica. La limitacion
asociada con los implantes del tipo 2 (porosos), es que, para que el tejido permanezca
viable y saludable es necesario que los poros sean del tamafio adecuado para la funcion que
va a desempefiar el implante. Para el caso especifico de sustitucion de hueso de necesario
que sean mayores de 100 um. La gran area superficial requerida para esta porosidad se
debe a la necesidad de proveer suministro de sangre al tejido conectivo en crecimiento. El
tejido vascular no aparece en poros menores de 100 um. Cuando el material es un metal,
puede ocurrir la corrosion del implante y una pérdida de iones metalicos hacia el tejido, lo
cual puede acarrear gran variedad de problemas médicos. Estos problemas potenciales
pueden disminuirse utilizando materiales ceramicos bioactivos como recubrimientos que
tambi€n acelerarian la velocidad de formacién de hueso en los poros. Sin embargo, la
fraccion de alta porosidad que se necesita para el crecimiento de hueso en cualquier
material, disminuye su resistencia mecanica. Consecuentemente este enfoque para resolver
problemas de estabilidad interfacial es mejor cuando se utilizan materiales con

- : s . 12
recubrimiento poroso o como rellenos de espacios en tejidos no sometidos a cargas.

Otra aproximacion a la solucion de problemas de union interfacial es el uso de
materiales bioactivos (tipo 3). El concepto de materiales bioactivos es intermedio entre el
bioresorbible y el bioinerte. Un material bioactivo es aquél que se disefia para provocar o
adaptarse a una actividad biologica'’. En los implantes 6seos esta actividad resulta en la
formacion de una union interfacial entre el tejido y el material. Entre los materiales para
implantes Oseos se incluyen un gran nimero de materiales bioactivos con una amplia gama
de velocidades de union y espesores de las capas interfaciales de unién. Sin embargo, la
rapidez de formacion del enlace, su resistencia, el mecanismo de formacion y el espesor de
la zona interfacial formada varia para los diferentes materiales. La interface adherente que
forman con los tejidos puede resistir grandes fuerzas mecanicas. Por ejemplo, se encontro
que en pruebas de resistencia torsional, en fémur de monos en los que se habia implantado
un vidrio-ceramico, algunos implantes podian soportar esfuerzos de hasta 115 MPa. La
zona de falla se daba en el hueso, quedando la zona de contacto hueso-vidrio intacta. Es
importante seflalar que cambios relativamente pequefios en la composicion del material

pueden afectar de forma importante la respuesta del organismo hacia él.*



Los materiales bioresorbibles estan disefiados para degradarse gradualmente en un
determinado periodo de tiempo para ser reemplazados por el tejido huésped natural. Esto
conduce a una muy delgada capa o ausencia de zona interfacial. Esta es la solucion optima
para el problema de los biomateriales si los requisitos de resistencia y desempefio a corto
plazo pueden conjugarse. El tejido natural puede repararse por él mismo y ser gradualmente
reemplazado a lo largo de la vida por una regeneracion continua de poblacion celular. A
medida que se envejece el reemplazo de células y tejidos es menor y menos eficiente, lo
cual explica el desgaste del tejido, infortunadamente unas partes mas rapidamente que

otras.

Los materiales resorbibles se basan en el mismo principio de reparacion que ha
evolucionado a través de millones de afios. Los principales problemas a resolver en el
desarrollo de bioceramicas resorbibles son: 1) mantenimiento de la resistencia mecanica y
la estabilidad de la zona interfacial durante el periodo de degradacion y reemplazo por el
tejido huésped natural y 2) equilibrio de la rapidez de resorcion con la de reparacion de los
tejidos del cuerpo, las cuales varian enormemente. Algunas sustancias se disuelven muy
rapidamente mientras que otras lo hacen muy lentamente. En todo caso, es preferible que
la rapidez de reparacion del tejido sea mayor que la de resorcion del material. Es esencial
que el material resorbible consista solamente de substancias aceptables metabolicamente.
Este criterio impone limitaciones considerables para el disefio de la composicion. de
materiales resorbibles. Ejemplos exitosos son los polimeros resorbibles poli(acido lactico)-
poli(acido glicolico) (PLA-PGA) utilizado para suturas, los cuales son metabolizados hasta
CO; y agua y, por tanto, son capaces de funcionar por un periodo y luego disolverse y
desaparecer. Los materiales ceramicos de fosfato de calcio, porosos o granulados, son
materiales exitosos para el reemplazo de tejido duro resorbible solamente cuando se
necesitan bajas resistencias mecanicas como en el caso de reparacion de mandibula o partes

6seas en la cabeza. '
2.1.1 CERAMICOS CRISTALINOS CASI INERTES"

La alumina de alta densidad y alta pureza (a-Al,03, >99.5%) fue la primera

bioceramica utilizada ampliamente en aplicaciones clinicas. Se utiliza en cojinetes de carga



para protesis de cadera e implantes dentales, debido a su combinacion de excelente
resistencia a la corrosion, buena biocompatibilidad, alta resistencia al desgaste y mecanica.
Aunque algunos implantes dentales son de zafiro mono-cristalino, la mayor parte de los
dispositivos de alimina son de a-Al,Os policristalina muy finamente granulada. Se utiliza

una pequefia cantidad de magnesia (<0.5%) como ayuda para la sinterizacion y para limitar

el crecimiento del grano durante el sinterizado.

La resistencia mecanica a la fatiga y a la fractura de este material es funcion del
tamafio de grano y del porcentaje de la ayuda de sinterizado, esto es, la pureza. La alumina
con un tamafio de grano promedio menor de 4 um y porcentaje de pureza mayor de 99.7%
muestra buena resistencia a la flexion y excelente resistencia a compresion. Un aumento en
el tamafio de grano a mas de 7 um puede disminuir las propiedades mecanicas cerca de
20%. Deben evitarse altas concentraciones de ayudas porque se quedan en las fronteras de

grano y disminuyen la resistencia a la fatiga, especialmente en los ambientes fisiologicos

COITOSIVOS.

La alimina ha sido utilizada en cirugia ortopédica por cerca de 20 afios debido
principalmente a sus excepcionalmente bajos coeficientes de friccion y rapidez de desgaste.
Las excelentes propiedades tribiologicas (friccion y desgaste) de la alimina ocurren
solamente cuando los granos son muy pequefios (<4um) y presentan una distribucion de
tamafio muy cerrada. Tales condiciones conducen a valores muy bajos de rugosidad (Rs <
0.02 p). Si hay granos de mayor tamafio presentes pueden salir y conducir a un rapido

desgaste debido a la friccion seca local y a la abrasion causada por los granos de alimina

en las superficies de los cojinetes de union.

Se ha detectado que en algunos casos puede ocurrir proteccion de esfuerzos debido
al alto médulo de Young de la alimina comparada con la del hueso, lo cual evita que el
hueso esté cargado, un requisito para que el hueso permanezca saludable y fuerte. Esto
puede ocasionar atrofia en el hueso esponjoso y aflojamiento de la cavidad acetabular en

paciente mayores con 0steoporosis o artritis reumatoide

Otras aplicaciones clinicas de las protesis de alumina incluyen protesis de rodilla,

tornillo para huesos, cresta alveolar y reconstruccion maxilofacial, substitucion de huesos
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osiculares (oido medio), queratoprotesis (reemplazo de cornea) y reemplazo parcial de

huesos.

2.12 CERAMICOS POROSOS

Cuando se emplean materiales con poros interconectados mayores de 100 um, €stos
pueden servir como puente estructural o andamiaje para que pueda crecer nuevo tejido 6seo
dentro de los poros fijando el implante. La estructuras de ciertos corales presentan estas
caracteristicas lo que permite que puedan tomarse como base o molde para la fabricacion de

piezas sometidas a cargas pequenas.

Los géneros de coral mas utilizados son Porites, con tamafio de poro de 140 a 160
um, y Goniopora con tamafios mas grandes de 200 a 1000 um. El proceso para la
fabricacion de piezas para implantes de este tipo fue desarrollado en 1972 por White" y se
conoce como “Replamineform”. Esta técnica permite duplicar la microestructura porosa
del coral en otros materiales como ceramicos, metales y polimeros. Someramente, el
proceso consiste en quitar la materia organica sumergiendo el coral en hipoclorito de sodio,
después de lo cual se lava con agua destilada y se seca. Posteriormente, se da la forma al
coral dar la forma deseada a la pieza de coral para ser posteriormente quemada a fin de
eliminar dioxido de carbono del carbonato de calcio coralino. La estructura porosa original
se conserva y sirve de molde para vaciar dentro de él, a vacio, el material de fabricacion de
la pieza. Una vez que se ha moldeado el material, el carbonato de calcio de la estructura
coralina se disuelve en acido clorhidrico diluido. En una variante de este proceso, como
primer paso se quema el coral para eliminar el CO;, del carbonato coralino, con lo cual se
genera CaO en su lugar. Después de esto, se sigue el mismo procedimiento descrito
anteriormente. Por este método pueden fabricarse piezas de a-alimina, 6xido de titanio,
fosfatos de calcio, aleaciones de Co-Cr-Mo, poliuretano y PMMA. El material coralino

puede utilizarse como tal para implante, sin embargo su uso presenta desventajas debido a

la baja resistencia mecanica y alta solubilidad del carbonato de calcio que lo compone.

Pueden fabricarse ademas materiales porosos de Hap mediante la conversion
hidrotérmica de aragonita coralina en presencia de fosfato de amonio a 375°C y 12 000 psi,

de acuerdo a la siguiente reaccion'*



10CaCOs3 + 6(NH4)21‘IPO4 — > Calo(PO4)6(OH)2 + 6(NH4)2CO3 + 4H,CO;3

La fabricacion de materiales porosos se justifica principalmente para materiales
como la alimina y las aleaciones, ya que la union del hueso con ellos no es muy fuerte, sin
embargo para materiales como la Hap y otros fosfatos de calcio la presencia de porosidad
es innecesaria, segin Doremus'’, pues se une fuertemente al hueso. La presencia de
porosidad, por otra parte, puede debilitar y permitir mayor corrosion en los materiales de

implante.

Ciertos materiales como la alumina también pueden hacerse porosos utilizando un
agente espumante apropiado que produzca gases durante el calentamiento, o mezclando
particulas de metal o sales solubles en la superficie para que puedan ser removidas al

sumergirlas en un disolvente adecuado.'?

2.1.3 CERAMICOS BIOACTIVOS Y RESORBIBLES
2.1.3.1 VIDRIOS BIOACTIVOS

La union con el hueso se demostrd por primera vez, para materiales sintéticos,
dentro de cierto intervalo de composiciones de vidrios que contenian SiO,,Na,O, CaO y
P,0Os en proporciones especificas. Estos materiales fueron desarrollados en la Universidad
de Florida en la década de los 70 y se comercializan con el nombre de Bioglasses®.°
Existen tres caracteristicas claves en su composicion que los distinguen de los vidrios
fabricados a partir de silice y Oxidos alcalinos tradicionales: 1) la cantidad de silice es
menor de 60%, 2) alto contenido de 6xidos de sodio y calcio y 3) alta razon oxido de calcio
/ 6xido de fosforo. Estas caracteristicas en su composicion los hacen altamente reactivos
cuando se exponen a un medio acuoso. Muchos vidrios bioactivos se basan en la formula

4585 (45 significa el porcentaje de silice, S el compuesto que forma la red, SiO; y 5 la

razéon molar de Ca/P)."?
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Para propositos de comparacion, en la tabla 1 se muestra la composicion de algunos

3 S e 8 ; 12
biovidrios y ceramicas vitreas.

Tabla 1.- Composicion del biovidrio 4585 y los vidrios ceramicas Ceravital y A/W (% en peso).

Material SiO, P>0s CaO Ca(POs), CaF MgO Na,O K>O
45S5 45 6 245 - - -- 245 -

Ceravital 46.2 -- 20.2 25.5 -- 2.9 4.8 0.4
A-W 342 16.3 449 - 0.5 4.6 - --

La dependencia de composicion de vidrios a partir de SiO,, CaO y Na,O para la
union a los tejidos se muestra en la Fig. 3.'® Todos los vidrios contienen un 6% en peso de
P,0Os. Las composiciones a la mitad del diagrama (region A) se unen con el hueso, por lo
que recibe el nombre de frontera bioactiva. Los vidrios en la region B (como los de las
ventanas o las botellas) se comportan como los materiales inertes, es decir, dan lugar a su
encapsulacion por el tejido fibroso. Los vidrios en la region C son resorbibles y
desaparecen en lapsos de 10 a 30 dias luego de ser implantados. Los vidrios en la region D

son técnicamente impracticos y no se ensayaron.

SiO»

CaO Na,O
Fig.3 .- Comportamiento de los vidrios bioactivos para diferentes composiciones. A arca

bioactiva, B area inerte y C area resorbible.

Mas recientemente se ha encontrado que los vidrios dentro del sistema binario CaO-
SiO libres de P,Os probados in vivo se unen al hueso a través de una capa superficial de
apatita.'” También se ha encontrado que los vidrios del sistema Na,0-SiO, forman una capa

de apatita in vitro."®
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Las aplicaciones mas comunes de los biovidrios se dan en recubrimientos para
protesis dentales, maxilofaciales y de ortopedia, implantes dentales, aumento del arco

alveolar, reconstruccion maxilofacial e implantes en el oido medio principalmente.

VIDRIOS BIOLOGICOS CARGADOS

Todos los tejidos naturales son en si mismos compositos y podria esperarse que la
combinacion de propiedades mecanicas especificas y de bioactividad, en principio,
permitieran la elaboracion de materiales con propiedades especificas para la soluciéon de
problemas biomédicos particulares. Sin embargo, muchos de los compositos propuestos
para este fin no han sido exitosos ya que presentan falla principalmente en la zona
interfacial de union entre la matriz y la carga bajo la accion del fluido del tejido y enzimas

celulares, aunque algunas composiciones han sido exitosas. '®

Para mejorar su calidad y preservar sus propiedades elasticas con el tiempo, los
vidrios bioldgicos pueden ser cargadas con materiales inertes, generalmente inorganicos,
pero también organicos. La carga puede lograrse insertando dentro de la masa vitrea
nitruros y oxidos refractarios en la forma de granos, o fibras de metales o polvos de Pt
capaces de inducir la cristalizacion de vidrios bioactivos a vidrios-ceramicos bioactivos, o
redes de fibras metalicas o poliméricas. La produccion de compositos vidrio/alimina se
obtiene al mezclar Linde "A" de alimina de 0.3um de diametro y Alcoa de 100um de
diametro calcinadas (el polvo de alimina se mezcla con el vidrio bioldgico molido por
medio de un aglomerante compuesto de silicato de sodio humedo). El procedimiento de
produccion consiste en calentar a temperaturas entre 700 y 1300°C, luego de un secado
prolongado de mas de dos dias. En general, estos compositos muestran excesiva
susceptibilidad a la disolucién durante pruebas de inmersion en liquidos fisiologicos

simulados, por lo que no son muy utilizados."

Se pueden obtener mejores resultados a partir de compositos usando polimeros
obtenidos por asociacion de fibras de polimeros organicos con fibras de vidrios biologicos
para la formacion de cuerdas. Las fibras tienen dimensiones que van desde medio mm hasta
varios mm y se hacen a partir de fibras sencillas que miden entre 75um y lmm. La union

de las fibras se logra torciendo las fibras acopladas y, subsecuentemente, fijandolas
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mediante calentamiento a una temperatura apropiada y haciendo pasar las cuerdas a traves
de un horno programado. La temperatura usada generalmente corresponde a la de
ablandamiento del vidrio, pero no debe ser excesiva, para evitar la descomposicion del
polimero. Las fibras vitreas se obtienen por hilado del vidrio puro. Algunos compositos de
vidrio biologico/Silastic® se han producidos en los EE UU, con buenos resultados en

términos de adhesion entre la fibra vitrea y la fase silico-organica. E

2.1.3.2 VIDRIOS-CERAMICOS (GLASS-CERAMICS)

Los vidrios-ceramicos son una forma particular de vidrios biologicos cargados.
Estos vidrios difieren de los vidrios bioldgicos ordinarios en que tienen homogéneamente
dispersos, dentro de la matriz vitrea, microcristales muy finos, generalmente menores de
lum de tipo ceramico, que contribuyen a las propiedades mecanicas del material ** A
diferencia de los vidrios bioactivos cargados, sin embargo, éstos microcristales se producen
por precipitacion espontanea de las fases cristalinas de la sustancia vitrea fundida, durante
el calentamiento o el enfriamiento. Estas fases cristalinas no estan, por lo tanto,
basicamente constituidas por componentes ajenos a la composicion de los vidrios
biologicos sino que son, en su mayor parte, fases de los componentes que estan presentes
también en la fase vitrea. La formacion de la fase cristalina puede ocurrir naturalmente o
ser estimulada por la inseminacion de pequefias cantidades de fases dispersas; por ejemplo
TiO, o P,0s. La estructura del composito resultante de finos cristales dentro de la matriz
vitrea a menudo mejora sus propiedades, sin embargo, debido a la marcada variacion de su
densidad que tiene lugar durante la cristalizacion, es dificil impedir la formacion de
fracturas causadas por el crecimiento de los granos. Pero cuando se obtiene una estructura
uniforme para los vidrios-ceramicos biologicos, la resistencia mecanica se incrementa
desde cerca de 34.5MPa a cerca de 58.6 MPa, segiin se ha demostrado por pruebas de

compresion diametral. Estos valores corresponden a un modulo de ruptura de 69 MPa. Los
vidrios-ceramicos pueden presentar caracteristicas de union al hueso similar a la de los

e 9
biovidrios. '
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Un grupo de este tipo de materiales es el conocido como Ceravital ®, que contiene
microcristales de apatita y esta basado en la formulacion del Bioglass pero tiene un menor
contenido de alcalis (0-5% en peso) y ha sido probado ampliamente en aplicaciones

ortopédicas, dentales, maxilofaciales, y otolaringologicas.'®"”

Otra familia interesante de vidrios-ceramicos que forma cristales de fosfatos y
silicato de calcio se ha desarrollado en el Instituto Kyoto de Japon. En este tipo de vidrios,
los materiales de partida se funden a 1450°C por 2 h y se enfrian rapidamente para formar
un vidrio "G". Si este vidrio se calienta por 4 h a 870°C los cristales de apatita crecen para
formar vidrios "A". Se puede generar mas material cristalino triturando el vidrio y
presionandolo en comprimidos, usando parafina como aglomerante. Tratando estos
comprimidos a 1050 o 1200°C por 4 h se obtuvieron las muestras denominadas "A-W" y
"A-W-CP" que contenian cristales de apatita, wollastonita (A-W) y whitlockita (A-W-CP)
dentro de la matriz vitrea. Estos materiales no pueden ser formados de la misma manera
que los vidrios sino que deben ser sinterizados como se hace con los ceramicos cristalinos,
de tal forma que el proceso no es tan ventajoso como lo es para los vidrios-ceramicos
cristalizados directamente de los vidrios. Sin embargo, el material “A-W” es facilmente

maquinado en diferentes formas por herramientas de diamante '>'"?!

La resistencia a la flexion del material “A-W” es aproximadamente de 200 MPa en
aire, lo cual es casi el doble que la de la Hap sinterizada y mas alta que la del hueso
humano cortical (169 MPa). Se confirmé que la alta resistencia mecanica de este material
es atribuible a la alta rigidez de fractura que se incrementa con la precipitacion de f3-
wollastonita ademas de la apatita.”’ Esto se hizo por comparacion de la resistencia del
vidrio-ceramico “A-W” con la del vidrio padre “G” y de un vidrio-ceramico “A” que

contiene solamente apatita, ambos con la misma composicion que el “A-W” *!

Los implantes de los vidrios-ceramicos que contienen cristales de apatita se unen
bien al hueso. Los vidrios-ceramicos “A-W” y “A-W-CP” tienen similar resistencia de
adhesion a la Hap densa; estos biomateriales se adhieren mucho mejor que el Bioglass
45S5 ¢ la alimina. El hueso mismo es un poco mas fuerte que las uniones mas fuertes

entre éste y los implantes. En pruebas de adhesion de diversos materiales implantados en
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tibia de conejos, se encontr6 que las cargas promedio de falla (en kg y luego de 8 semanas
de implantacion) eran de 2.8, 6.3 y 7.4 para el Bioglass, la Hap y el vidrio A-W

respectivamente, mientras que para el hueso sin implante era de 12,0.°

Cuando el hueso se une a estos vidrios-ceramicos se forma una capa muy delgada
de apatita entre el hueso y el implante, parecida a la que se forma sobre los vidrios
microporosos y otros compuestos de calcio. Se ha demostrado, sin embargo, que la fase de

. Do ! ; s 7
apatita dentro de los vidrios-ceramicos no es esencial para la union al hueso."

Estos materiales pueden encontrar similares aplicaciones que los biovidrios, ademas

de que pueden utilizarse como implantes en regiones sometidas a esfuerzos mayores que

aquéllos, como son vértebras artificiales, discos intervertebrales, y hueso iliaco.'®

Otro sistema vidrio-ceramico se basa en los vidrios que contienen silice, 0xidos de
magnesio y potasio, y fluoruro con pequenas cantidades de alimina y zirconia. La principal
fase cristalina que crece en estos vidrios es fluormica tetrasilica (K2MgsSigO20Fs) después
de calentarla a 775°C por 14 h. Estos cristales son laminares y parecidos a la mica; la
microestructura est4 compuesta por una red de cristales orientados al azar en una matriz
vitrea. Este material puede ser moldeado por el proceso de la cera-perdida, lo que permite
que el material sea conformado a una superficie irregular y es especialmente valioso para

. 15
restauraciones dentales.

Existe otro biovidrio-ceramico a base de silicato de fosfato que contiene mica
flogopita ((Na,K)Mg3(AlSi3040)F,), y cristales de apatita que se une bien al hueso aunque
contenga Al,O; en su composicion. Los iones Al estan dentro de la fase cristalina y no
alteran la cinética superficial de reacccion del material. Una ventaja de este material

desarrollado en la Universidad de Jena en Alemania es su facil maquinabilidad.'"

También se ha desarrollado una familia de materiales vidrio-céramicos porosos a
partir de espumas vitreas por un equipo de investigacion francés: los vidrios-ceramicos
CAP (CaO, Al,0;, P,0s), CKAP (CaO, ALO;, P,05K;0,), CASP (CaO, ALO;, P;0s,
Si0,). El proposito de este trabajo es el de lograr union mecanica a través del crecimiento
de hueso dentro de la porosidad del material ceramico. Cuando los diametros de poro son

suficientemente grandes (50 pm) se observa una buena reconstruccion, pero la resistencia



mecanica es siempre demasiado baja (20 MPa) para esperar su utilidad en dispositivos para

protesis.*

2.1.3.3 CERAMICOS CALCIO-FOSFATO

Las sustancias fosfaticas, notablemente las de calcio, son de particular interés como
materiales de implante. Son faciles de ceramizar por métodos usuales asi como por
prensado en caliente, ademas, proveen superficies apropiadas para la union celular,
mientras que la conexion con la fraccion mineral esta asegurada por la accion enzimatica de
las mismas células. El comportamiento en vivo de los implantes de este tipo de materiales
depende de una gran variedad de factores entre los que se encuentran, la relacion Ca/P, la

estructura cristalografica y el porcentaje y tipo de porosidad.23

Se sabe, desde hace mas de 15 afios, que los materiales ceramicos de este tipo
pueden ser utilizados exitosamente para el reemplazo y aumento del tejido 6seo. Esto puede
comprenderse tomando en cuenta que la estructura del hueso es un composito que consiste
de una fase continua (hecha de proteinas de colageno y otros polimeros biologicos y fluido

fisiologico), en el cual se encuentran distribuidos pequefios cristales de fosfatos de calcio.?*

Los fosfatos de calcio mas utilizados para propositos medicos son el fosfato

tricalcico y la Hap.

FOSFATO TRICALCICO. B-Ca3(POs);- También conocido como whitlockita,
puede sintetizarse en forma densa y libre de poros por sinterizacion de cristales finos
precipitados, de forma similar a la sinterizacion de Hap. El material resultante es fuerte
pero probablemente menos resistente a la fatiga que la Hap. El hueso se une bien a este
material sin que se presenten reacciones de rechazo. La tinica ventaja de este material sobre
la Hap es que es lentamente resorbible por los fluidos corporales por lo que puede ser
utilizado en aplicaciones que requieran la presencia de un implante por lapsos de algunos

meses solamente. Se comercializa como Synthograf y Augmen.'??’

BCP O CERAMICA BIFASICA (Hap + B-Ca3(POs),).-Se obtine cuando algunos

fosfatos de clacio tribasicos se sinterizan sobre 900°C. La razon B-Cas(PO,),/Hap en estos
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ceramicos puede variarse de 20/80 a 100/0. También puede obtenerse por precipitacion o
hidrolisis de apatitas. Algunos materiales que se comercializaban anteriormente como -
Ca3(POs); son en realidad BCP?. Aparentemente, el maximo de actividad osteogenética y
de consolidacion de la union hueso-ceramico se logra con una mezcla de 93% de Hap y 7%

de B-C&3(PO4)2.23

HIDROXILAPATITA - La Hap,Ca;o(PO4)s(OH)2, es un compuesto que tiene

composicion y estructura similar a los minerales de los huesos y los dientes, por lo que
presenta excelentes propiedades quimicas para la implantacion dentro del organismo sin
que se presenten reacciones de rechazo ni encapsulacion por tejido fibroso, desarrollandose
un enlace muy fuerte entre los implantes de Hap y el hueso."” La Hap pura puede obtenerse
hidrotérmicamente a temperaturas menores de 600°C, o por reacciones de estado solido a
temperaturas superiores a los 900°C*. Los materiales compactos de Hap se preparan a

partir de material seco, pulverizado y tamizado y posteriormente sinterizado a temperaturas

alrededor de los 1300°C.%’

Es muy comun que se denomine a la Hap como hidroxiapatita pero segun la
Asociacion Mineralogica Internacional®®, IMA por sus siglas en inglés, el nombre
apropiado debe ser hidroxilapatita por estar el ion hidroxilo presente en su estructura. A
pesar de esta recomendacion gran parte de la literatura consultada se refiere a €ste mineral

en el ambiente biologico como hidroxiapatita o simplemente apatita.

La Hap pertenece a una familia muy amplia de especies minerales conocidas como
apatitas, que cristalizan en el grupo espacial P63/m (sistema hexagonal) con dos moléculas

por celda unitaria. Las apatitas estan basadas en la estructura de la fluoroapatita la cual

tiene la formula estructural:*®

X3Y2(TOg)Z
Donde: Xy Y son sitios con numeros de coordinacion 7 y 9 respectivamente,
T es un sitio tetraédrico de coordinacion 4, y

Z es un sitio anionico en un canal definido por los sitios X donde su numero de

coordinacion es de 3X cationes.

[SS]
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Debido a la naturaleza acomodaticia de estos sitios estructurales, se pueden
presentar una gran cantidad de sustituciones ionicas que conducen a una extensa variedad
de minerales tanto naturales como sintéticos. Las sustituciones quimicas mas comunes en
las apatitas naturales son: XY = Ca, Sr, Ba, Re, Pb, UyMn; T=P, As, V, Si, Sy C (como
COs)yZ=F,Cl,OHy 0.

La Hap pura presenta dimensiones de celda a = b = 9.418 A y ¢ = 6.884A. Sin
embargo, se sabe que si no existen vacancias, la Hap también se puede presentar en una
forma pseudo-hexagonal con estructura monoclinica con simetria 2, y sistema de traslacion

a lo largo del eje b, de longitud b/2.%

Mediante analisis de difraccion de rayos X se ha establecido la cercana similitud
estructural entre las fases inorganicas de dientes y huesos y la Hap pura. Esto ha conducido
a que en algunas ocasiones se refiera al componente mineral de tales tejidos como Hap. Sin
embargo, las apatitas de sistemas biologicos son mucho mas complicadas, y preseatan

. . i S . , 0
diferencias tanto en composicion como cristalograficas respecto a la Hap pura.’

La Hap ha sido empleada como implante en situaciones similares a la de los
biovidrios y, en los ultimos afios, gracias a su similitud con el mineral 0seo, se ha
empezado a utilizar como recubrimiento de superficies metalicas porosas para protesis
ortopédicas aunque de manera limitada ya que se pueden presentar problemas de
degradacion o separacion del recubrimiento de Hap'’. Sin embargo, las excelentes
caracteristicas de biocompatibilidad de la Hap han llevado a un gran numero de
investigadores a explorar nuevas técnicas para aplicar recubrimientos de Hap, y otros
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fosfatos de calcio, en metales Ademas, existe un gran interés por mejorar las

propiedades mecanicas de la Hap pura®®?’

, asi como por explorar nuevas rutas para su
. . . - ’ . . 39
procesamiento o sintesis. Por ejemplo, se han reportado sintesis de fibras’® y cintas® que

pueden dar nuevas aplicaciones a la Hap.

Segln las especificaciones de la ASTM™, la Hap ceramica para implantes
quirurgicos debe tener una relacion molar Ca/P de 1.67; ademas el analisis cuantitativo de
rayos X debe mostrar un 95% minimo de Hap y debe ser cristalina, pues la Hap amorfa se

resorbe. Entre mas cercano se encuentre la relacion Ca/P del valor estequiomeétrico mayor



es la estabilidad de la Hap dentro del cuerpo mientras que su bioactividad en mayor si esta

razon es menor de 1.67.%

Aparentemente la Hap no es estable dentro del organismo pues se ha encontrado
que, para apatitas con relacion Ca/P menores de 1.67 sumergidas en diferentes soluciones
acuosas, disminuye la relacion Ca/P de las superficies.*' Asi mismo, se sabe que la
superficie de muestras de Hap sinterizada a 1250°C por 1 h y dejada en contacto con la
humedad ambiental, se degrada para formar productos como CaHPO, y CaHPO,.2H,0,% y

que los recubrimientos de apatita se degradan en el tejido oseo.'**

En los siguientes parrafos se trataran algunos materiales que no han sido utilizados
como implantes pero es importante mencionarlos por su alto potencial de aplicacion como

biomateriales.

2.2 MATERIALES COMPUESTOS PRINCIPALMENTE POR SILICE

Hasta la fecha no existen biomateriales hechos totalmente de SiO,. Sin embargo,
existen pruebas de que este compuesto es bioactivo (capaz de cristalizar apatita en su
superficie) al menos el plasma humano simulado (PHS), a pH 7.4 y 37°C. El PHS es una
solucion con una composicion de electrolitos muy cercana a las del cuerpo humano: Na~
142, K" 5.0,Ca™ 2.5, Mg™ 1.5, CI' 103.0, HCO;" 27.0 HPO,* 1.0 y SO4* 0.5 (todas son

concentraciones mM).

En 1977 se encontro que la silice casi pura era capaz de unirse al hueso si su area
superficial era mayor que 400 m%g,* aunque posteriormente se demostro que el vidrio de
silice casi puro también podria unirse al hueso si su porosidad era mayor de 80m*/g*. En
1990 se demostré que los vidrios que contienen principalmente SiO, y solamente un 10%

molar de CaO y P,0s, sin Na,O forman capas de apatita en solucion de pH controlado.*

Li et al. *° han encontrado que geles de silice pura preparados por el método sol-
gel a partir de TEOS en un medio acuoso, a pH acido, en presencia de polietilenglicol y

posteriormente secados, son capaces de inducir la nucleacion de apatita sobre su superficie,

(S
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cuando son sumergida PHS. Esta capacidad se pierde cuando los geles son tratados a altas

temperaturas.

2.3 MATERIALES NO CERAMICOS CON SUPERFICIES BIOACTIVAS.

Aparte de los materiales bioceramicos, se ha encontrado que una gran variedad de
diferentes materiales puede cristalizar apatita sobre su superficie siempre y cuando €stos
sean sometidos a algun tipo de tratamiento superficial. Entro los materiales que pueden
pueden servir de substrato para hacerles crecer una capa de apatita, semejante a la que se
forma en los materiales vitro-ceramicos, estan la alumina, el acero inoxidable, el titanio
puro, el polietileno y el PMMA. El crecimiento de apatita puede lograrse colocando el
substrato en contacto con un vidrio con base en SiO-CaO (“G”) del cual pueden
solubilizarse iones calcio y silicato en PHS a 36.5°C. Después de 7 dias se observa una capa
de apatita que puede llegar a medir hasta 30 um si se realizan inmersiones sucesivas en

PHS nuevo.

Empleando la técnica de crecimiento descrita anteriormente se ha encontrado que
la fuerza de adhesion” de una capa de apatita de 15 pum sobre alimina pulida con lija de
diamante fue de 2Mpa*' La fuerza de adhesion de la capa de apatita con respecto al
substrato puede incrementarse hasta 10 MPa realizando un pretratamiento de los substratos
por descarga incandescente de O, gaseoso.”’ Ademas, la velocidad de crecimiento de la
capa de apatita puede disminuirse apreciablemente si la superficie de los substratos se lija
con pasta de diamante, y posteriormente se somete a radiacion UV con longitudes de onda
de 183.9 nm y 253.9 nm en aire. Este tratamiento modifica la superficie y aumenta el

numero de sitios de nucleacion para la apatita.*

¥ L ”
Los términos sefialados con  se definen en el apéndice.
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CAPITULO III

IMPLANTES PARA TEJIDO OSEO Y NATURALEZA DEL HUESO

El hueso es un organismo vivo que puede considerarse como un composito formado
por una fase mineral y una fase organica. La fase organica consiste de células, sustancias
grasas y polimeros naturales (polisacaridos, colageno, polifosfatos) principalmente. La
proporcion de las diversas sustancias que componen el hueso varia dependiendo de la parte
del esqueleto de que se trate, pero aproximadamente puede considerarse que el tejido dseo
adulto contiene cerca de un 10% de agua absorbida, un 65% de material inorganico y 25%

. e 53.5
de material organico.’***

Una tercera parte del peso de la porcién organica del hueso compacto esta formada
de acidos grasos libres, y el resto estda constituido de colageno (90-95%), sustancias
cementantes y células. El colageno de los huesos pertenece al tipo I (los 5 diferentes tipos
de colageno difieren en la composicion de sus cadenas). El colageno es una proteina que se
caracteriza por su resistencia al alargamiento. Contiene una gran cantidad de glicina
(aproximadamente una tercera parte), de prolina e hidroxiprolina (una cuarta parte) y poco
o nada de cisteina®. Cada fibra de colageno esta formada por varios agregados
estrechamente conectados, y los cristales de apatita se disponen longitudinalmente
paralelos a las fibras de colageno. La longitud de los cristales corresponde
aproximadamente a un a tercera parte de 640 A, a la unidad fundamental de repeticion

promedio de las fibrillas de colageno.™

El analisis quimico de la fase mineral del hueso muestra la presencia de altas
cantidades de Ca’>* y POs* (35 y 15% aproximadamente) y en menor proporcion de COs*
(7%). Otros iones presentes en cantidades mucho menores son Mg®”, F', CI, Na* y K" Los
iones calcio y fosfato conducen a la formacion de las diferentes sales de fosfato de calcio
que se cristalizan y acumulan a lo largo de las fibras de colageno. La combinacion de sales

. . # Fyle 54
cristalizadas y el colageno produce la dureza caracteristica del hueso.



La naturaleza quimica y cristalografica de los tejidos duros es dificil de determinar
debido principalmente a tres causas: 1) los minerales biologicos son microcristalinos y no
homogeéneos lo cual hace dificil la aplicacion de técnicas que han sido exitosas en la
determinacion estructural de otro tipo de apatitas, 2) al papel que se ha atribuido a
precursores  calcio-fosfato como el fosfato de calcio amorfo y el difosfato de calcio, y3)a
la facilidad con la cual las sustancias adventicias y otros elementos extrafios se incorporan
dentro de la matriz Osea, ya que estas sustancias pueden estar solamente adsorbidas en la
superficie de los cristales, o combinadas quimicamente, dentro de la estructura para formar
moléculas complejas en las cuales los cationes y los aniones se intercambian con los fluidos
0seos. Asi, algunos iones de atomos pesados traza como el Pb*>" muestran una preferencia

de fijacion el el tejido 6seo.”**"

Si se pudiera referir con pocas palabras a la naturaleza quimica de la fase mineral
biologica presente en hueso maduro, se describiria como una apatita no estequiomeétrica,

(con una relacion molar Ca/P >1.67, la relacion en la Hap pura) carbonatada.

Se ha propuesto que la composicion del mineral dseo es la siguientes: 15% de
whitlockita magnesio de formula aproximada CasMg(HPO,)(POs)s , 25% de Hap que
contiene sodio y carbonato [CagsNaj s[(PO4)s5(C0O3);5]CO 3] y 60% de fosfato de calcio

carbonatado con estructura similar a la del fosfato octacalcico Cag(P04)4(CO3)(OH),] .>*

En estudios mas recientes se muestra que la composicién mas probable para la

apatita 0sea natural (en un hueso maduro) puede corresponder a la formula:®’
Casg 3011 7(PO4)43(CO3)1.0(HPO4)o 701 {OH)g 3 ,

donde el simbolo U significa una laguna o vacancia. Tal vacancia surge por razones de
electroneutralidad (cuando un atomo o grupo de atomos llenan éste u otro sitio con una
carga diferente de la prevista para ellos). Estas vacancias representan defectos en el reticulo
cristalino y son extremadamente importantes ya que confieren diferentes caracteristicas a
los mismos materiales y, en el caso de la Hap, juegan un papel importante en sus
propiedades. La formacion de tales vacancias ocurre durante el crecimiento del hueso
debida a la lenta sustitucion por grupos COs> en los sitios normalmente ocupados por

grupos PO4”", llamados sitios A. La diferencia en la carga ionica da lugar a un rearreglo de
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los cationes y de los otros grupos aniénicos en sus propios sitios. Para lograr una
compensacion de carga local, un sitio puede permanecer vacio. La capacidad de fijacion de
cada componente de la apatita 0sea natural asi como la de regeneracion del hueso

disminuye con la edad de los vertebrados.

El hueso es un organismo dinamico; nunca esta4 metabolicamente en reposo, pues se
regenera en forma constante y vuelve a dejar, en condiciones apropiadas, su matriz y
minerales a lo largo de las lineas de tension mecanica. Aun después de que los huesos han
alcanzado la forma y tamafio propios del adulto, el hueso antiguo se destruye en forma
perpetua y se forma en ese lugar nuevo tejido dseo. La regeneracion se lleva a cabo a
diferentes velocidades en las diversas regiones corporales y permite que el hueso gastado o
lesionado se elimine y reemplace con nuevo tejido. Gracias a la vitalidad tipica del tejido

0seo, éste puede autorepararse cuando se presenta una lesion o fractura.’®

En la Fig. 4a) se presenta una progresion normal del proceso de cicatrizacion en un
defecto 0seo™. Inicialmente se forma un exudado dentro del defecto que se reorganiza
lentamente. Durante el proceso de osteogénesis puede crecer nuevo hueso, ya sea
directamente a partir de las paredes 6seas existentes (osteoinduccion) o a partir de areas
aisladas dentro del tejido que se reorganiza si se encontraran presentes las células Oseas
(osteoblastos) y los factores de crecimiento apropiados. Finalmente, se forma hueso nuevo,
aunque puede haber areas donde también exista tejido conectivo laxo no mineralizado. Si el
defecto ha de ser regenerado en un lapso apropiado, existe un limite para el tamafio del
defecto que puede ser unido de la forma anteriormente expuesta que, de ser sobrepasado,
origina que el defecto sea llenado solamente con tejido sin mineralizar. En este caso, es
posible reparar el defecto implantando materiales adecuados, en cuya presencia, ocurre una
reconstruccion similar a la del proceso normal de restauracion, aunque modificada por el

implante.

La figura 4b) muestra la cicatrizacion en presencia de un implante. Este proceso se
lleva a cabo en el espacio entre hueso e implante. Si el espacio es pequefio, habra una
tendencia para que se forme hueso nuevo, pero ésta puede verse modificada por influencias
mecanicas y quimicas. Bajo ciertas circunstancias, el defecto se llenara completamente con

hueso, de forma que habra un contacto intimo hueso-implante. En otros casos, se forma una
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Fig 4 .- Diagrama de cicatrizacion de hueso: a) ausencia de implante, b) presencia de implante monolitico y,
c) presencia de implante particulado.

Hueso Mineralizado

Osteoide

Capsa superficial
de apatita

Vidrio bioactivo

Fig 5 ~Estructura histologica alrededor de un vidrio bioactivo en contacto con tejido duro.



zona interfacial de tejido fibroso laxo entre el hueso y el implante; esto tiene consecuencias
funcionales considerables si lo que se desea es que el implante permanezca seguro en el
hueso. Cuando se utiliza material granulado en lugar de un bloque (Fig. 4c), en principio,

ocurre una combinacion de los dos procesos revisados anteriormente.

MECANISMO BIOLOGICO DE UNION DE IMPLANTES

Entre los factores principales que influyen sobre el comportamiento de un implante
se encuentra la adhesion o no adhesion de los constituyentes proteinicos de los tejidos

suaves y membranas celulares a la zona interfacial entre las células y el implante.

En un implante, la adhesion celular puede darse a través de una capa proteinica
sobre la cual se van anclando subsecuentemente colonias celulares. Esta adhesion celular
irreversible es un proceso que, en parte, depende de interacciones especificas aceptor- esto
es, en presencia de exopolisacaridos, vitales para la agregacion subsecuente célula-célula,

puede llevarse a cabo una colonizacion celular estable.”’

Este tipo de adhesion celular fisiologica esta gobernada por un amplio espectro de
factores fisicoquimicos que no han sido desarrollados en una teoria consistente, tales como
enlaces quimicos, interacciones dipolares, dispersiones coloidales y potencial zeta,
- relaciones hidrofilico-hidrofobicas, conexiones apropiadas de sitios macromoleculares

especiales relacionados a grupos quimicos receptor-aceptor, atrapamiento de cadenas y de

fibras de fibrina.®

La reconstruccion osea la realizan células especializadas 1lamadas osteoblastos que
depositan en el espacio extracelular un material llamado matriz predstea, la cual contiene
fibrillas de colagena y una fraccion de mucopolisacaridos. Probablemente esta matriz juega
un papel importante en la regulacion del crecimiento y distribucidn de los cristales de Hap,
cuya precipitacion esta influida por enzimas fosfatasa-alcalinas.” El proceso de
calcificacion se produce cuando las sales minerales se acumulan en espacios microscopicos

entre las fibras de colageno. Las sales se cristalizan y se endurecen y, después de que se



llenan estos espacios, empicza una nueva acumulacion de sales alrededor de las fibras de
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colageno donde se cristalizan nuevamente y se endurecen.

En un implante, el papel de las ceramicas inertes es el de restaurar las deficiencias
mecanico-fisiologicas, evitando cualquier interaccion con el tejido vivo que lo rodea. Por el
contrario, debido a su capacidad para participar en el mecanismo bioquimico complejo que
estimula la formacion de hueso, las ceramicas bioactivas son consideradas
intencionalmente en el disefio de protesis con una actividad bioquimica superficial. Esta
actividad debe estimular las reacciones selectivas adecuadas en el ambiente fisiologico,
ayudando a la formacion de una union fisiologica estable entre el tejido y la superficie del

implante.*

Cuando es implantada la Hap pura, aparece en su superficie una matriz celular de
hueso a partir de osteoblastos diferenciados, produciendo una capa delgada de 3 a Sum.
Entre esta area y las células se forman haces de colagena. Asi mismo, se han identificado
cristales de mineral dseo, en una region que de otra forma seria amorfa. A medida que el
sitio madura la zona de unidn se encoje a un espesor de 0.05 a 0.2um. El resultado es la
formacion de hueso normal unido a través de una capa delgada epitaxial hacia el

implante.'?

Se ha demostrado por TEM un alineamiento epitaxial casi perfecto de los cristales
de hueso que se han formado con los cristales de apatita del implante,' y el empleo de
SEM ha permitido observar que, en la zona interfacial entre un implante de Hap y el hueso,
la colagena crece directamente sobre la superficie del implante en una escala de 10 nm o
menos. Se podria decir que los osteoblastos son “engafiados™ por la Hap por su cercana
similitud con el mineral 6seo, permitiendo que la colagena y la fase mineral crezcan

directamente sobre el implante."

Para el caso de los biovidrios'? y vidrios-ceramicos®' (Fig. 5) se sabe que, para que
haya union con el tejido, debe formarse una capa biologicamente activa de apatita
carbonatada sobre la superficie de los materiales implantados. La presencia de una

superficie de apatita es quiza la Gnica caracteristica comun de todos los materiales para



implantes bioactivos, ademas de la de unirse con el hueso sin (o con muy poca) formacion

de tejido fibroso en la zona interfacial.'>*?

De esta forma, se produce una continuidad
intima que en los sitios de adhesion coincide con la estructura del tejido mineralizado, con
un remodelamiento de la superficie ceramica que hace dificil discriminar la posicion

precisa de la zona interfacial.

La rapidez de formacion de la capa de apatita y el tiempo para que se d¢ la
cristalizacion varian ampliamente. Cuando la dicha rapidez se hace excesivamente lenta, no

se forma ninguna union y el material deja de ser bioactivo. .

Los diferentes estudios que a continuacion se citan permiten conocer las diversas
hipotesis que existen para explicar la nucleacion y crecimiento de apatita en biovidrios y
vidrios-ceramicos. Hasta la fecha no hay una explicacion completamente satisfactoria sobre
el mecanismo de nucleacion y formacion de apatita. Esta explicacion, ademas de que
arrojaria luz para la comprension de estos procesos desde un punto de vista quimico, podria
ser de gran utilidad para disefiar y fabricar materiales con mejores propiedades de

implantacion médica.
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CAPITULO IV
MECANISMOS DE FORMACION DE APATITA EN MATERIALES
BIOACTIVOS

Se han propuestos varios mecanismos para tratar de explicar el crecimiento de

apatita sobre los diferentes materiales bioactivos basados en silice

El primer mecanismo, que es el mejor estudiado, se propuso para el biovidrio 45S5

y a continuacion se describe:'?

1.-Intercambio rapido de Na" o Ca®>" con H', presentes en la solucion, segtin la reaccion:
Si-O-Na + H + OH — Si-OH + Na'(aq) + OH

Esta etapa esta controlada generalmente por difusion y presenta una dependencia con ]

2.-Pérdida de silice soluble en la forma de Si(OH)s hacia la solucion, resultado del
rompimiento de enlaces Si-O-Si y la formacion de Si-OH en la zona interfacial vidrio-

solucion, mediante la reaccion:
2(Si-O-Si) + 2(OH) — Si-OH + Si-OH
Esta etapa esta controlada por la reaccion interfacial y muestra una dependencia con t'?
3.-Condensacion y repolimerizacion de la capa rica en silice, de acuerdo a la reaccion:
2(Si-OH) + 2(Si-OH) —  Si-0-Si-0-Si-O-Si-O

4.-Migracion de grupos Ca™™ y PO a la superficie a través de la capa rica en silice
formando una capa rica en CaO-P,0Os sobre la capa de silice, seguida por el crecimiento de

la capa amorfa CaO-P,0s por incorporacion del calcio y fosfatos solubles desde la solucion.

5.Cristalizacion de la capa amorfa CaO-P,0s por incorporacion de aniones OH, COs> o

F" de la solucion para formar una capa de apatita que incorpora estos iones en su estructura.

Ohtsuki y colaboradores®® han presentado una explicacion adicional para contrastar

la velocidad de nucleacion de apatita en vidrios basados en SiO, y CaO en comparacion
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con vidrios basados en CaO y P,Os_Los autores encontraron que la velocidad de nucleacion
de apatita para los vidrios con base en SiO; y CaO es mucho mayor que para los segundos.
A partir de que la velocidad de nucleacion I, de un cristal en un substrato en una solucion a

temperatura T, viene dada generalmente por la ecuacion®™:
* AG
I=1, exp - o expg ———
kT kT

* ” & o8 o = zie
donde AG es la energia libre para la formacion de un embrion de tamafio critico, AGp, es

la energia de activacion para el transporte a través de la interface nucleo-solucion. Entre

ellos, AGn, es independiente del substrato y AG" viene dada por la ecuacion®*:

___ 160°7(6)
37/, n(1P/K,)P

~donde G es la energia interfacial entre el nicleo y la solucion, IP es el producto de actividad
ionica del cristal en la solucion, K, es el valor de IP en el equilibrio, es decir, el producto de
solubilidad del cristal, 6 es el angulo de contacto de equilibrio del cristal con el substrato, y
Vg es el volumen molecular de la fase cristalina. Entre ellos, f{0) depende del substrato, y
IP/K,, una medicion del grado de sobresaturacion, también depende del substrato cuando
éste provee constituyentes ionicos del cristal, mientras que, los otros son independientes del
substrato. Los autores® demuestran cuantitativamente que las diferencias en las velocidades
de nucleacion observadas no se deben al factor IP/K por lo que éstas deben atribuirse al

término f(0). Este término generalmente viene dado como:

()= (2 + cos 9)51—005 6)

y disminuye al disminuir la energia interfacial entre el cristal y el substrato. Esto indica que

los vidrios basados en CaO y SiO; proveen de una superficie especifica con menor energia



interfacial hacia la apatita. Como se encontro que este tipo de vidrios forman una capa de
hidrogel de silice que antecede a la formacion de apatita, mientras que los vidrios basados
en Ca0 y P,0s no lo hacen, los autores® concluyen que es la capa de silice la que provee
de sitios especificos favorables para la nucleacion de apatita. Entonces, se propone que el
ion calcio, que se disuelve de los vidrios, aumenta el grado de sobresaturacion del fluido
que rodea a la apatita y que forma nucleos sobre la superficie de silice hidratada. Estos
nucleos crecen espontaneamente consumiendo los iones calcio y fosforo del medio

circundante.

=65,
Por su parte, Li -

y colaboradores, a partir del hecho de que los biovidrios quedan
cargados negativamente cuando se realiza el intercambio i6nico con la solucion
circundante, propusieron que la superficie del vidrio juega un papel importante en la
reaccion de éste con la solucion que lo rodea. Una superficie cargada negativamente atrae
cationes de la solucion disminuyendo con ello la energia total del sistema, lo cual conduce a
un incremento de cationes en la zona interfacial. Es decir, se genera una doble capa

eléctrica donde el potencial quimico i6nico, Wiy viene dado por la ecuacion siguiente:
Up = pp+TRIna, +Z.FO,

]

donde wip° es el potencial quimico estandar y o;p la actividad de los iones en al doble capa,

F es la constante de Faraday, T la temperatura, R la constante de los gases, Z; es la valencia

del ion y @, es el potencial de la superficie.
Para los iones en el resto de la solucion se tiene:

Hp = Mg +TR In ay

donde wu;° es el potenciales quimicos estandar de los iones en el resto de la solucion,
respectivamente; y o; es la actividades de los iones. Considerando que la doble capa esta

en equilibrio con la solucion, y que wip® = wip’, entonces:
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Hip = WiB. y

Hg HIRIDG, = y0 o 1B Wa, + 2 F

luego:

Como a pH basico la superficie esta cargada negativamente, de esta tltima ecuacion
se deduce que las actividades de los cationes cerca de la superficie del vidrio son mayores
que en la solucion. Puesto que el potencial eléctrico negativo en la superficie es
proporcional al campo eléctrico, entonces, a mayor potencial eléctrico sobre la superficie,
mayor es la concentracion de cationes en la doble capa. De hecho, se ha comprobado que
para la silice pura a pH 8.1 hay 0.27 Ca’*/nm’, mientras que a pH 8.75 hay 0.42 Ca**/nm*.
Los autores concluyen entonces que el crecimiento de apatita en la superficie de los
biovidrios se debe a la sobresaturacion, respecto a la Hap, causada por la acumulacion de

Ca”", en la solucion cercana a la superficie negativamente cargada de los biovidrios.

La descripcion de la serie de reacciones que se llevan a cabo en los biovidrios no
explican el inicio del crecimiento de la apatita, por lo que Andersson®’ propone que despues
de la salida de los iones, al transformarse la superficie del vidrio en gel de silice, su
flexibilidad y la gran cantidad de oxigenos en los extremos de las cadenas de silice, provee
una gran cantidad de sitios donde la distancia oxigeno-oxigeno es favorable para la
formacion de complejos. Proponen que la etapa inicial para el crecimiento de fosfato de
calcio seria el acomplejamiento del fosfato por el gel de silice y que, posteriormente, el

calcio es atraido por el fosfato por razones de compensacion de carga.

En un articulo posterior®® los mismos autores proponen que la reaccion :
Si-OH + HPO,” —> Si-0-PO;* + H,0

es mas probable que la formacion de un quelato, y que éstos grupos formados pueden ser

unidos por iones calcio estabilizando el gel de silice:



o O
l |
Si-O-‘P‘—O‘ Ca* ‘O-IP]—O-Si

0) 0

En esta estructura cada fosfato puede unirse todavia a otro Ca*", lo cual puede dar lugar a

una estructura tridimensional.

Por lo que respecta a los vidrios ceramicos del tipo A-W, se sabe que no se forma la
capa rica en silice como la de los biovidrios en un ambiente acuoso, pero si que pierden una
concentracion sustancial de especies de silicio solubles. Se propone17 que los iones calcio y
silicato que se disuelven del material vidrio-ceramico desempefian cooperativamente un
papel importante en la formacion de la capa superficial de apatita. El calcio puede
incrementar el grado de sobresaturacion del fluido corporal que rodea al material, mientras
que los iones silicato pueden proveer sitios favorables para la nucleacion de apatita. Los
iones fosfato necesarios para el crecimiento de apatita son aportados por la solucion que
rodea al vidrio. La disolucion preferente de la wollastonita y la matriz vitrea dan lugar a la
formacion de una superficie aspera compuesta principalmente de apatita residual en la parte
més externa del material original. Esta superficie aspera, rica en apatita, provee sitios
favorables para una mayor deposicion de apatita superficial y para formar enlaces

quimicos.

De las hipotesis anteriormente referidas, se desprende que el gel de silice formado
en la superficie de los biovidrios o las especies de silice disueltas en el caso de los vidrios-
ceramicos desempefian un papel primordial para la nucleacion de apatita sobre ellos en un
ambiente bioldgico. Esto ha llevado a estudiar el crecimiento de apatita sobre la superficie

de geles de silice pura principalmente en la Universidad de Kyoto. *2%¢

Por lo general, la silice es preparada por este grupo usando el método sol-gel, a
partir de la hidrolisis de TEOS y su posterior polimerizacion en presencia de
polietilénglicol (PEG) en medio acido. Finalmente, los geles son secados a diferentes

temperaturas. El estudio de crecimiento de apatita sobre los geles de silice se realiza



utilizando plasma humano simulado (PHS) en condiciones fisiologicas (pH = 7.4 y

temperatura = 36.5C).

En la segunda parte de este capitulo se describe el método sol-gel para la
preparacion de geles de silice, asi como su superficie y deshidratacion al tratarse

térmicamente.

En un primer estudio®® se encontré que el gel de silice secado a 400'C puede crecer
apatita en su superficie, mientras que sobre cristal de cuarzo y vidrio de silice de alta pureza
no se detecta este crecimiento en similares condiciones. Como la principal diferencia entre
el gel y los otros materiales es la abundancia de grupos silanol en su superficie, se propuso

que la nucleacion de apatita pudiera deberse a estos grupos.

Posteriormente™ se encontrd que los geles de silice son permiten el crecimiento de
apatita sobre su superficie, pero esta propiedad se pierde cuando los geles son tratados a
temperaturas superiores a 900°C, ya que luego de dos semanas no hay formacion de apatita
en ellos. En dicho trabajo se observo: 1) que el nimero de grupos silanol presentes
disminuia gradualmente al aumentar la temperatura de tratamiento, y 2) que el graco de
disolucién de la silice se mantenia constante hasta los 800°C pero disminuia abruptamente a
la mitad a los 900°C. La disolucion de la silice generalmente procede via hidrolisis, por lo
que deben formarse nuevos grupos silanol en la superficie. Estos hechos llevan a pensar
que los grupos silanol que se forman sobre la superficie de la silice, y no los ya existentes
(que pudieran ser estructuralmente diferentes), son los responsables de la nucleacion de la

apatita.

En un trabajo anterior’’ con sustratos preparados de forma similar se encontro que,
para geles calentados por dos horas entre 900 y 1200C, el periodo de induccion para la
formacion de apatita aumenta al aumentar la temperatura de calentamiento y que ésta
capacidad se pierde a los 1200°C. Los autores proponen que la formacion de apatita esta
directamente relacionada con la velocidad de rehidratacion o hidrolisis de las superficies de

silice, la cual disminuye a mayor temperatura de calentamiento.

Posteriormente se encontro que la silice preparada en presencia de acido poliacrilico

(PA) en lugar de PEG, o solamente en agua pura, y calcinada a 600°C por dos horas no



presentaba crecimiento de apatita; mientras que la preparada en presencia de PEG, si. En
los tres casos el grado de disolucion de los geles es similar. De esto se concluyd que
solamente cierto tipo de unidad estructural de grupos silanol que se forman en presencia de
PEG, al rehidratarse la superficie del gel, es capaz de llevar a cabo la nucleacion de apatita.
Estos sitios pueden estar relacionados con microporos menores de 1.7 nm ya que éstos

poros se encontraron unicamente en el gel preparado en presencia de PEG.”

Con objeto de estudiar el efecto de la textura en la velocidad de formacion de
apatita, Pereira y colaboradores” utilizaron geles de silice sintetizados a partir de
ortosilicato de tetrametilo (TMOS), en medio acido en agua pura, tratados a la misma
temperatura (600°C) pero con diferentes tamafios y volumenes de poro y areas
superficiales, asi como geles tratados a diferentes temperaturas pero con el mismo tamafio
de poro. Se encontr6 que a mayor volumen y tamafio de poro era menor el periodo de
induccion para el crecimiento de apatita. Es interesante notar que en este estudio un gel
secado a 600'C por 3 h muestra crecimiento de apatita después de 12; dias mientras que en
el trabajo anterior, los geles preparados en agua o en presencia de PA y secados a 600°C por
2h, no muestran crecimiento luego de 2 semanas, de estar sumergidos en similares

soluciones de crecimiento.

Estos autores encontraron” que ni la concentracion de grupos hidroxilo ni la
cantidad total de éstos grupos estan relacionados con la velocidad de nucleacion, y
proponen que el concepto de una actividad idnica mayor asociada a una doble capa puede
aplicarse para fundamentar la hipotesis de que los poros son sitios de nucleacion para la
apatita. Esto puede considerarse asi ya que dentro de los poros hay una superposicion del
potencial de superficie originado por la doble capa eléctrica de la silice, que incrementa la
actividad ionica dentro de los poros comparada con una superficie plana. Entonces, la
concentracion ionica dentro de los poros es mayor que en cualquier otra parte de la

superficie, y el grado de sobresaturacion requerido para que se dé la nucleacion heterogénea

es mas probable que ocurra dentro del poro.

Considerando lo anterior, se puede explicar el hecho de que el tamafio y el volumen
de poro tengan efectos importantes en la formacion de apatita, si se supone que los poros

son los sitios de nucleacion, puesto que si el volumen de poro disminuye, el numero de



sitios de crecimiento lo hace y, en consecuencia, la velocidad de nucleacion también. Por
otra parte, una disminucion del tamafio de poro produce una disminucion en la velocidad de
difusion de iones dentro de ellos, y esto se convierte en un factor limitante para el

crecimiento de apatita.

En un estudio posterior’' se “demuestra”, utilizando geles de TEOS con diferentes
distribuciones de tamafio de poro que la estructura del poro, no esta relacionada con la
nucleacion de apatita; ademas se sefiala nuevamente que es un cierto tipo de unidad
estructural de grupo silanol, que se forma facilmente en presencia de PEG, la que estimula

la nucleacion de apatita.

En un trabajo mas reciente’>, donde se estudia el crecimiento de apatita sobre
diferentes substratos de CaO-P,0s-SiO; y de SiO, pura, preparados por el meétodo sol-gel,
se encuentra que existe crecimiento de apatita solamente en algunas composiciones en el
sistema Ca0-P,0s-SiO; y en todos los substratos de silice pura. Cabe aclarar que se
utilizaron tres tipos de geles de silice: uno preparado en medio acido en presencia de PEG,
otro en medio 4cido en ausencia de PEG y otro en medio alcalino. Los autores concluyen
que el crecimiento de apatita se favorece en substratos con gran volumen de mesoporos y
una amplia distribucion de tamafios de mesoporos, y que no es necesaria una gran area
superficial. Aparentemente, la presencia de mesoporos es necesaria para la formacion de
apatita, pero no es condicion suficiente, ya que esta caracteristica esta también presente en
sistemas donde no hubo crecimiento de apatita. Es conveniente aclarar que en la mayoria
de los trabajos mencionados en los que se usa gel de silice, no se aclara cul es la relacion
area superficial/volumen de solucion, dato que puede ser importante conocer para

relacionarlo con el crecimiento de la apatita.

Es importante sefialar que no solamente los grupos silanol son capaces de inducir la
nucleacion de apatita, sino también los iones silicato disueltos de materiales solidos. Asi,
Cho y colaboradores™ han demostrado el crecimiento de apatita sobre poliétersulfona,
tratada con descarga incandescente de oxigeno gaseoso, cuando se coloca en presencia de
geles de silice secados a 600°C en una primera inmersion en plasma humano simulado
(PHS), para ser luego sumergida en solucion de PHS con concentracion de electrolitos 1.5

veces mayor. En contraste, cuando el substrato se coloca en presencia de un vidrio de silice
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pura que sea practicamente insoluble no hay crecimiento de apatita. Mediante
espectroscopia XPS 'se detecto la presencia de silice enlazado a atomos de oxigeno en los
substratos en contacto con los geles. Estos resultados llevan a concluir que los iones silicato
que se solubilizan de los geles, al ser adsorbidos por los substratos son responsables de la
nucleacion de apatita sobre los ellos y que los nucleos de apatita formados por el efecto
catalitico de los iones silicato, luego de la primera inmersion, pueden crecer

espontaneamente consumiendo el calcio y el fosfato en las sucesivas inmersiones.

Las observaciones obtenidas en el estudio previamente descrito son consistentes con
un trabajo anterior’* en el cual se observo que no se forma apatita sobre polimeros
organicos, con tratamiento superficial similar, cuando se omite la primera inmersion en
presencia de vidrios de los que puede disolverse silice. Ademas del crecimiento de apatita
sobre polimeros organicos se ha observado crecimiento de capa de apatitas sobre otros tipos
de substratos (pg 26 de este trabajo) utilizando vidrios en lugar de geles de silice. Estos
vidrios, ademas de dar lugar a la disolucion de iones silicato, permiten la disolucion de

iones calcio capaces de sobresaturar la solucion que rodea a los substratos.

Por lo que hace al tipo de especie que origina la nucleacion de apatita, se ha
demostrado por Damen y Cate” que a pH 7.2, la silice polimerizada, mas que el acido
silicico, es la responsable de la disminucion en el periodo “lag” que precede a la
precipitacion espontanea de hidroxiapatita en soluciones que contenian 1 mM de CaCl, y
7.5 mM de KH,PO4. Similares observaciones se obtuvieron utilizando suspensiones de

polvo de silice, lo cual parece confirmar la afirmacion anterior.

Las observaciones y conclusiones obtenidas en los diversos trabajos citados no
permiten llegar a una explicacion unica sobre el mecanismo preciso de nucleacion de
apatita sobre silice. En algunos casos existen contradicciones en los resultados
experimentales de diferentes estudios que, hasta donde se sabe, no son explicados por los
distintos autores. Ademas, otro tipo de factores como la concentracion de electrolitos o
variaciones en el pH influyen en la nucleacion de apatita®’, lo cual puede complicar la
obtencion de una conclusion definitiva. A pesar de lo anterior, hay ciertos factores que

pueden considerarse juegan un papel importante en la formacion de apatita sobre silice:
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1) Es necesaria la sobresaturacion de la solucion cercana a la superficie para que exista
precipitacion de apatita.

2) La velocidad de nucleacion de apatita depende de la concentracion de electrolitos en la
superficie.

3) Se requiere el establecimiento de una doble capa eléctrica en la superficie de la silice,
que permita la acumulacion de electrolitos en ella.

4) Es necesaria la presencia de grupos silanol, que dan lugar a la formacion de una doble
capa y que también proporcionen sitios apropiados para la nucleacion de la apatita.

Los puntos 3) y 4) pueden mostrarse esquematicamente como se muestra a continuacion:
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No existe una regla general para poder predecir la “bioactividad” (capacidad de
crecimiento de apatita) de vidrios de diferentes composiciones, aunque se han propuesto
clasificaciones’® para explicar, por ejemplo, por qué algunos vidrios que contienen
aluminio son bioactivos, cuando generalmente es aceptado que este elemento evita la
bioactividad. Aunque no todos los vidrios son bioactivos, parece razonable pensar, de
acuerdo a lo discutido anteriormente, que los grupos silanol juegan un papel importante en

la nucleacion de la apatita.

PROCESO SOL-GEL

La formacion de los grupos silanol en los biovidrios es consecuencia de la formacion
de una capa de gel de silice, con una pequefia proporcion de CaO y P,Os, que se forma
rapidamente en su superficie y que puede llegar a medir algunas decenas de micrometros.
En los estudios que utilizan el gel de silice puro para el crecimiento de apatita, €ste se

prepara mediante el método sol-gel.



El término sol-gel describe varios tipos de procesos en diferentes areas de la
quimica. Uno de ellos es la gelacion reversible de ciertas soluciones de polisacaridos. Otros
métodos son importantes para la sintesis de materiales ceramicos y dentro de éstos se
encuentran los que utilizan alcéxidos inorganicos como material de partida. Los alcoxidos
son miembros de una familia de compuestos conocidos como metalorganicos, los cuales se
caracterizan por tener un grupo alquilo (R, de formula general C.Hzx+1) unido a un atomo
metalico central (M) por medio de atomo de oxigeno. Estos compuestos tienen la formula
general M(OR), y pueden considerarse como derivados del alcohol, ROH, o del hidroxido

metalico M(OH), correspondientes.”’

Los geles de silice son muy a menudo sintetizados a partir de la hidrolisis de alcoxidos
monoméricos tetrafuncionales de silicio empleando generalmente un acido mineral o una
base como catalizador. Una serie de reacciones de hidrélisis (1), y de condensacion (2 y 3)

describen este proceso sol-gel:

=Si-OR + H,0 <> =Si-OH + ROH (1)
=Si-OR + OH-Siz <> =Si-0-Si= + ROH (2)
=Si-OH +OH-Si= <> =Si-0-Si= + HOH (3)

Debido a que el agua y los alcoxidos de silicio son inmiscibles entre si, la reaccion de
hidrolisis se facilita por la presencia de solventes que sean agentes homogeneizantes como

alcoholes, dioxano, THF, etc.

El grado y rapidez de la hidrolisis es mas fuertemente afectada por la presencia del
'catalizador, que por factores como la temperatura o el solvente. La hidrdlisis ocurre por el
ataque nucleofilico del oxigeno del agua sobre el atomo de silicio. Generalmente, se acepta
que la hidrolisis ocurre mediante una reaccion de sustitucion nucleofilica bimolecular (Sx2-
Si) que involucra estados de transicion o intermediarios pentacoordinados, aunque por

analogia con la quimica del carbono, también se han sugerido iones siliconio (Si(OR);")

como intermediarios.”®

Para la hidrolisis en condiciones acidas, es probable que un grupo alcoxido sea
protonado en un primer paso rapido. La densidad electronica en el atomo de silicio

disminuye, lo que lo hace mas electrofilico y por lo tanto mas susceptible al ataque por el
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agua. La molécula del agua ataca por la parte opuesta al grupo alcoxido protonado y
adquiere una carga parcial positiva. La carga positiva en el alcoxido protonado disminuye,
lo que hace al alcohol un buen grupo saliente. El estado de transicion da lugar a una

inversion del tetrahedro del silicio con la salida del alcohol ROH:

S H . * o+ \/ s+ # -
5i-OR ¢—> S5i-OR ¢—> HO--Si-~OR &= HO-S{ + ROH+ H
/1 /1 H H | H N
De acuerdo con este mecanismo, la velocidad de hidrolisis aumenta con
sustituyentes que reducen el impedimento estérico alrededor del silicio. Los sustituyentes
donadores de electrones, que ayudan a estabilizar las cargas positiva que se desarrollan,
incrementarian también la rapidez de hidrolisis pero en menor grado pues el silicio adquiere

poca carga en el estado de transicion.”

En condiciones alcalinas es probable que la hidrolisis ocurra, en un primer paso rapido,
via el ataque nucleofilico de un grupo hidroxilo sobre el silicio. Un ion. alcoxido se
desplaza, lo cual puede ser ayudado por la formacion de enlace de hidrogeno del ion

alcdxido con el solvente.

“5i-OR éo_ Héi..\.éi{...gﬂ PN HO-S|< + RO

Como en el caso de la catalisis acida, el mecanismo es afectado por el efecto
estérico e inductivo, sin embargo, los efectos estéricos son mas importantes pues el silicio
adquiere una carga formal negativa en el estado de transicion. Los sustituyentes atractores
de electrones como el grupo —OH deberian ayudar a estabilizar la carga del metal,
originando que la velocidad de hidrolisis se incremente con el grado de sustitucion de OH,

mientras que los sustituyentes que son donadores de electrones deberian disminuir las

. . 79
velocidades de reaccion.

El pH de la reaccion es muy importante para determinar las propiedades finales del
material que se sintetiza. Bajo condiciones basicas, las particulas que inicialmente se
forman tienen un diametro aproximado de lnm. Estas particulas aumentan su tamafio
durante la sintesis. El gel resultante tiende a ser mesoporoso o macroporoso. Cuando la

reaccion se realiza a pH 7, las particulas en el sol varian entre 2.54 y 20 nm, mientras que a
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pH mayores las particulas son de tamafio de 100 nm aproximadamente y con mayor
uniformidad de tamafios. Por esta razon, el gel resultante, a pH neutro, tiene una

% s .ih & : 79
distribucion de tamafio de poro no uniforme.

Muchas veces las reacciones de condensacion comienzan antes de que la hidrolisis
sea completa. La secuencia tipica de los productos de condensacion son monomeros,
dimeros, trimeros lineales, trimeros ciclicos, ciclotetrameros y anillos de otros 6rdenes. Los
anillos forman la estructura basica para la generacion de particulas coloidades discretas

observadas en sistemas acuosos.

El mecanismo mas aceptado para la reaccion de condensacion, en condiciones
basicas, involucra el ataque de un grupo silanol desprotonado sobre una especie de silicio
neutral. Generalmente se acepta que el mecanismo de condensacion involucra estados de

transicion o intermediarios penta o hexacoordinados:
=§i0” + Si(OR],

8 & | &l -
ESiO----S|i< o ssao—sli< © =8i0 —Sli< s © =Si-0-Si= + OR
OR

Se cree que la condensacion en medio acido involucra especies silanol protonadas. La
protonacion del grupo silanol lo hace mas electrofilico y mas susceptible a ataque
nucleofilico. Es mas probable que las especies silanol mas basicas (silanol de monomeros
u oligobmeros poco ramificados) sean protonadas. Por lo tanto, las reacciones de
condensacion ocurren preferentemente entre especies neutras y grupos silanol protonados

- v . 7
situados en monomeros o grupos terminales de cadenas.”®

Se ha demostrado que variaciones en las condiciones de hidrolisis y condensacion
afectan profundamente las estructuras de los soles de silicio producidos por el método sol-
gel en escalas de 1 a 20 nm. Una hidrolisis en dos pasos, siendo el primero de ellos en
condiciones acidas, produce estructuras ramificadas caracterizadas por una dimension

fractal de masa, df La hidrolisis catalizada por base en un solo paso producen particulas



caracterizadas por una dimension fractal de superficie ds, mientras que la hidrolisis y

condensacion en medio basico en condiciones acuosas produce particulas coloidales lisas.

La razon molar H;O : Si (r) puede ser variada desde menos de 1 a mas de 50, y las
concentraciones de los acidos o bases desde 0.01 hasta 7 M para obtener estructuras finales
diversas como geles monoliticos? peliculas, fibras y polvos. La variacion en las condiciones

de reaccion también causa modificacion en la estructura y propiedades de los productos.®

Como el agua es un subproducto de la reaccion de condensacion, un valor r de 2 es
teoricamente suficiente para una hidrolisis y condensacion completas, a fin de obtener silice
anhidra, como se muestra en la siguiente reaccion global utilizando ortosilicato de tetraetilo

COmO precursor
nSi(OC,Hs)s + 2nH, O —> nSiO, + 4nC,HsOH

Sin embargo, aun en exceso de agua (r>2), la reaccion no se lleva a cabo totalmente, sino

que se produce un espectro de especies intermedias ([SiOx(OH),(OC,Hs),]. ; donde 2x +y

+z=4)

Cuando se lleva a cabo la hidrolisis de TEOS en una solucion basica de agua v alcohol
se obtienen particulas esféricas monodispersas. En este método, r puede ser mayor de 20.
Altos valores de r y de pH promueven la condensacion, lo que favorece la formacion de
estructuras compactas mas que de redes poliméricas extendidas del tipo de las que se

& ;. 0
encuentran normalmente en los geles obtenidos de alcoxidos™.

La estabilidad de los soles puede variar segin sean las condiciones de pH,
temperatura, presencia de electrolitos y moléculas organicas y tamafio y concentracion de
las particulas. Los soles al unirse pueden formar agregados segun diferentes mecanismos

s s 5t 81
que han sido clasificados de la siguiente manera ° :

Gelacion.- Las particulas se unen en cadenas ramificadas que llenan el volumen completo
del sol, de tal manera que no hay un incremento en la concentracion de la silice en ninguna
region macroscopica del medio. En su lugar, el medio se hace viscoso y luego solidifica por

una red coherente de particulas que por accion capilar retienen el liquido.
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Coagulacion.- Las particulas se unen en grupos relativamente cerrados en los cuales la
silice esta mas concentrada que en el sol original, de tal forma que el coagulo sedimenta

como un gel relativamente denso.

Floculacion.- Las particulas se unen por puentes de un agente floculante, formando una

estructura que permanece abierta y voluminosa.

Coacervacion.- Las particulas estan rodeadas por una capa adsorbida de material que las
hace menos hidrofilicas, pero sin formar puentes entre ellas. Las particulas se agregan

como una fase liquida concentrada inmiscible en la fase acuosa.

Ligquido Liquido ——

a) c)]

Fig. 6.-Esquema de los procesos de gelacion (a). coagulacion y floculacion (b) v coacervacion (c).

Los términos floculacion y coagulacion a veces se usan indistintamente o se hace
referencia a ellos con el término mas amplio de precipitacion. Iler®' establece que la
floculacion de silice ocurre por la adicion de un polimero o particula coloidal que se
adsorbe simultaneamente sobre la superficie de dos particulas, mientras que la coagulacion
ocurre principalmente por la adicion de electrolitos a pH alcalino. Los cationes se adsorben
sobre los soles por intercambio ionico, con lo que la superficie pierde un grupo silanol y
entonces la coagulacion puede ocurrir al reducirse la capa de hidratacion que estabiliza las
particulas, pues las moléculas de agua estan unidas por puentes de hidrogeno con los
grupos silanol, o por la formacion de puentes entre dos particulas a través de los cationes

adsorbidos.
SUPERFICIE DE LA SILICE

La silice obtenida por el método sol-gel es amorfa y puede ser clasificada como
silice microamorfa segun Iler,®' puesto que dentro de esta categoria se incluyen soles, geles,
polvos y vidrios porosos que generalmente consisten de particulas elementales de tamafio

menor de una micra con un area superficial especifica mayor de 3 m*/g**.
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Se afirma que la silice amorfa no es verdaderamente amorfa, sino que consiste de
regiones de orden atomico local, o cristales de tamafio extremadamente pequefio, los cuales
han revelado, por estudios cuidadosos de difraccion de rayos X que tienen la estructura de
la cristobalita. Sin embargo, por procedimientos de difraccion ordinarios, este material

muestra solamente una banda amplia®*.

Generalmente, se acepta que una superficie de silice amorfa lisa y no porosa,
estabilizada por calor, esta completamente “hidroxilada” teniendo de 4 a 5 grupos SiOH por
nanometro cuadrado; los cuales permanecen cuando la muestra es secada entre 120 y
150°C. Dado que los atomos de silicio sobre la superficie de la silice amorfa no estan, por
definicion, en un arreglo geométrico regular exacto, es obvio que los grupos hidroxilo
unidos a la superficie no estan equidistantes uno del otro. Por lo tanto, no son equivalentes
ni en su comportamiento de absorcion ni en sus reacciones quimicas. Ademas, en una
solucion acuosa puede imaginarse que las moléculas extras de acido monosilicico pueden
condensarse en la superficie, como se muestra en la Fig. 7 E y F. Aunque estos grupos han
sido propuestos para explicar ciertos datos, es probable que se condensen posteriormente
dejando solamente grupos SiOH en la superficie seca®. Al calentar la superficie de la silice
hidratada sobre los 150'C, los grupos hidroxilo se condensan para formar enlaces siloxano y

agua (Fig. 7).

A medida que la temperatura se eleva, los grupos hidroxilo se condensan para formar
enlaces siloxano y agua. Los grupos silanol empiezan a condensarse extensamente sobre los
170C. A 400°C queda algo menos de la mitad de grupos hidroxilo, y a 800°C queda
aproximadamente 1 grupo SiOH/nm’. Si la temperatura de secado no es muy alta, la
superficie puede rehidratarse. La rehidratacion probablemente ocurre solamente junto a un
grupo hidroxilo presente y el area hidroxilada crece en “parches” conforme procede la
hidratacion a lo largo de la frontera entre la superficie hidroxilada y las areas con grupos

siloxano.*?
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Fig 7.- Grupos hidroxilos presentes en la superficie de la silice amorfa: A, grupo hidroxilo vecinal hidratado;
B, vecinal anhidro; C, aislados; E. geminal; F, vecinal enlazado por puente de hidrogeno. D representa un
grupo siloxano deshidratado. Los grupos E y F no estan presentes en una superficie seca.

La silice es poco soluble, una determinada muestra de silice amorfa exhibe una
solubilidad reproducible en el equilibrio. Sin embargo, los valores de solubilidad reportados
para las silices amorfas van desde 70 hasta mas de 150 ppm a 25 C. Tales variaciones son
aparentemente debidas a las diferencias en el tamafio de particula, al estado de hidratacion
interna y a la presencia de trazas de impurezas en la silice o adsorbidas en su superficie

durante las mediciones.

La velocidad a la cual se disuelve la silice en agua esta influida por muchos
factores; pero, sin importar el tipo de silice, el proceso de disolucion requiere la presencia
de un catalizador. La disolucion de silice en agua es, en efecto, una despolimerizacion a
través de una hidrolisis; y su grado de solubilidad se considera como la concentracion de
Si(OH)4 alcanzado en el estado de equilibrio del proceso polimerizacion-
despolimerizacion. El catalizador es un material que puede ser quemisorbidg e incrementa
el numero de cooordinacion del atomo de silice en la superficie a mas de cuatro, con los
cual se debilitan los enlaces oxigeno de los atomos de silicio subyacentes. Por debajo de pH
11y hasta pH 3 el i6n hidroxilo es el catalizador que controla la velocidad de disolucion de

la silice hasta que se alcanza la saturacion.
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Sobre la superficie de la silice hay espacios entre los iones oxigeno suficientemente
amplios para acomodar iones hidroxilo. Tal superficie, entonces, lleva una carga ionica y
la silice esta constantemente siendo intercambiada en un equilibrio entre la superficie y la
solucion. El primer paso es la adsorcion de un i6n hidroxilo, después de lo cual un atomo
de silicio entra en solucion como ion silicato. Si el pH es mucho menor que 11 entonces

este ion se hidroliza a silice soluble , Si(OH)s y OH vy el proceso se repite®”.

0\ o\ o\
Si-O—/Si--OH Si—O-—/Si--OH Si—O—/SF-OH

o\ o\ o\
Si—O—/Si--OH Si—O-/Si--OH Si-O—,SI--OH

o, + OH O  'OH & 3Hzo On ' )
Si—O-/Si--OH Si—O—/Si--OH Si+OH Sl(OH)s

o\ 0\ ot‘
Si-O-/Si--OH Si—O—/Si«OH Si-O—/Si-LOH

O o} (o]

Fig 8.- Mecanismo propuesto para la disolucion de una superficie hidroxilada de silice.



OBJETIVO

Este trabajo tiene como objetivo estudiar algunas condiciones de crecimiento de
apatita de fosfato de calcio sobre silice, preparada por el método sol-gel; asi como explorar
una hipotesis sobre el proceso inicial de la formacion de apatita, es decir, la primera etapa

de su nucleacion en silice.

CAPITULOV
PARTE EXPERIMENTAL Y RESULTADOS

PREPARACION DE LOS MATERIALES

Se utilizaron dos diferentes métodos para la sintesis de los materiales. Estos difieren
tanto en la preparacion de la silice, empleada como substrato para el crecimiento de apatita,
como en el procedimiento que se utilizo para su crecimiento. Se denominaran A) y B). En
ambos métodos la silice se obtiene por hidrolisis y polimerizacion de TEOS en condiciones
alcalinas. En el método A) la suspension original de silice se diluye con etanol para ser
posteriormente coagulada mediante la adicion de CaCl,, mientras que en el método B) la
adicion de CaCl; se realiza directamente en la suspension resultante con lo que se obtiene

la precipitacion de los soles.

METODO A)
PREPARACION DE LOS SOLES

A una solucion de 4 moles de agua destilada en 6 moles de etanol se le agregé otra
solucion de un mol de TEOS destilado en 6 moles de etanol, en agitacion vigorosa (400-
500 rpm). El pH inicial del agua se ajusto a 12 utilizando NH4OH concentrado. La mezcla
resultante se colocd en un matraz de dos bocas y se calentd hasta ebullicion, manteniéndola

en esa condicion. Se tomaron muestras cada 10 minutos para medir tamafio de particula por
dispersion de luz dinamica. Una vez que se alcanzd un tamafio constante de particula
(aproximadamentel00 nm) la reaccion se detuvo. La mezcla se diluyo con etanol y se

enfrio para evitar la gelacion.



COAGULACION DE LOS SOLES

Una solucion acuosa de CaCl, 0.1 M se agregd gota a gota a un volumen
determinado de suspension de silice coloidal en agitacion hasta que la concentracion final
de calcio fue 0.01 M. Después de una agitacion por una hora, el coagulo formado se dejo
sedimentar y el liquido sobrenadante se descartd. Posteriormente, el solido se centrifugd
para eliminar la mayor parte de liquido. El solido se lavo dos veces resuspendiéndolo en
agua destilada y manteniéndolo en agitacion moderada (150-200 rpm) durante 20 minutos.
Los coagulos obtenidos se secaron a 400'C por 2 horas y se molieron utilizando un mortero

de agata, para evitar la contaminacion de la muestra.

CRECIMIENTO DE APATITA
El crecimiento de apatita se realizd resuspendiendo los coagulos de silice en
soluciones acuosas con diferentes electrolitos. Se utilizaron cuatro diferentes soluciones de
crecimiento:
1) PHSa37C,
2) PHS-1, modificacion del PHS con relacién Ca/P=1.0 a 90°C,
3) PHS-2, modificacion del PHS con relacion Ca/P=1.67 a 90°C,
4) PHS-3, modificacion del PHS con relacion Ca/P=2.5 a 90 C.
El PHS es una solucion con contenido de electrolitos similar al plasma humano y ha sido

s S S .. 45-50,71-74
utilizado extensamente para estudios de crecimiento de apatita.”” ™

La tabla 3 muestra
la composicion de las diferentes soluciones de crecimiento asi como la del plasma humano

(PH).

Tabla 3.-Concentraciones de las soluciones de crecimiento de apatita y del plasma humano (PH)

Soluciéon CaP Na° K Ca®¥ Mg CI'  HCOs HPO.> SO
PH 25 1420 50 25 1.5 103.0 270 10 05
PHS 25 1420 5.0 25 15 1470 42 1.0 0.5
PHS-1 1.67 1424 - 2.0 —~ 1440 - 1.2 =
PHS-2 10 1430 - 1.5 = 143.0 - 1.5 =
PHS-3 25 W20 - 25 - 1450 - ‘1.0 -

Las concentraciones de los electrolitos son mM.



Los experimentos realizados utilizando PHS modificados se realizaron por
triplicado en matraces balon. El primer matraz contenia solamente 20 mL de PHS, sin
silice, para descartar cualquier posible cristalizacion espontanea. El segundo matraz
contenia 0.35 g de silice coagulada molida a un tamafio de malla de 0.125-0.25 mm, en 30
mL de PHS; y el tercero contenia 0.2 g de silice coagulada, molida de tamafio menor de
0.125 mm. Este tercer matraz se empled para medir el consumo de fosforo en la solucién en
funcion del tiempo y seguir la evolucion de los productos de reaccion mediante difraccion
de rayos X. El experimento a 37 C sirvié de referencia y, en este caso, los coagulos de silice
no fueron secados; los coagulos se afiadieron al PHS y se mantuvieron a 37C en agitacion

por 7 dias. Después de este lapso, el solido se lavo y se seco a 100°'C por 2 horas.
METODO B)

SINTESIS DE LOS SOLES DE SILICE

A una solucion de 3.8 mL de TEOS sin destilar en 4.0 mL de etanol se agreg6 otra
de 1.2 mL de agua destilada en 4.0 mL de etanol en agitacion. El pH inicial del agua se
ajusté a 11.8 con NH4OH concentrado. En este caso la relacion TEOS:agua:etanol fue
1:4:8. Después de 17 horas de reaccion a temperatura ambiente, la suspension resultante se
precipitd adicionando 2.9 mL de una solucion acuosa 0.IM de CaCl, con agitacion.
Después de 15 minutos la mezcla se centrifugé y el sélido se lavo tres veces; la primera vez

con una solucion agua/etanol 50/50 (v/v) y las siguientes con agua destilada.

ADSORCION DE CALCIO SOBRE LOS SOLES DE SILICE

El solido se suspendio en 20 mL de agua destilada y el pH se ajusté a 10.6 con
NH4OH. La suspension se mantuvo en agitacion por tres horas a temperatura ambiente.
Posteriormente, se agregaron 6 mL de la solucion 0.1M de CaCl; gota a gota y después de
dos horas la suspension se centrifugé y se lavo tres veces con agua destilada. El sélido

obtenido se utilizo para el crecimiento de apatita como a continuacion se describe.

CRECIMIENTO DE APATITA

La apatita se crecio usando dos diferentes procedimientos:
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1)

2)

Una quinta parte del solido se suspendio en 75 mL de una solucion de PHS modificado.
Esta es una solucion 0.14M de NaCl a pH 7.4 y Na,HPO, 1.2 mM. En esta solucion se
realizaron mediciones de fosforo cada 6 horas hasta que no se observd consumo de
fosforo. Entonces, se adicionaron 1.5 mL de solucion 0.1 M de CaCl, para tener una
concentracion 0.2 M. Se midi6 nuevamente el consumo de fosfato y, una vez que se
hubo consumido completamente se agregaron 1.5 mL de solucion de Na,HPO4 0.06 M.
Con este procedimiento se realizaron dos experimentos, uno en condiciones de reflujo
(90” C) y otro a 37 C. Para este ultimo experimento, el CaCl, se afiadio desde el inicio

de la reaccion.

Esta es una modificacion del procedimiento anterior en condiciones de reflujo. En este
caso se utilizo una concentracion cuatro veces mayor de precipitado. La concentracion
de fosfato se midio cada dos horas. Una vez consumido completamente, se agregaron
1.5 mL de Na,HPO; 0.06 M para tener nuevamente una solucion 1.2 mM. Este
procedimiento se repitio hasta que no hubo consumo de fosfato. Entonces, el solido se
centrifugd y lavo con agua destilada. Posteriormente se resuspendio en una solucion de
PHS a pH 7 que contenia NaCl 0.14M, Na,HPO4 1.2 mM y CaCl, 2 mM. Cuando no se
observaba mas consumo de fosfato el solido se resuspendia en nueva solucion de PHS
modificado.

En todos los experimentos, una vez que se obtuvieron los productos, €stos se secaron a

120°C por dos horas.

Para descartar la nucleacion espontanea de fosfatos de calcio en los experimentos a

90'C, se realizaron experimentos separados que contenian solamente NaCl 0.14 M, CaCl;
2mM y Na,HPO4 1.2 mM a 7.4. Se hicieron determinaciones de fosfato cada dos horas.

En el procedimiento 1) la concentracion de calcio en solucion se determino en un

experimento separado utilizando la misma concentracion de precipitado que en el original,

resuspendiéndolo en agua destilada a temperatura de reflujo por dos horas.

La cantidad de la fase de apatita crecida en cada experimento se estimo

suspendiendo los productos en soluciones a pH 1 por 24 horas. El peso de apatita se

determind como el del material solubilizado en la solucion acida.

n
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MATERIALES Y TECNICAS DE CARACTERIZACION

Se utilizo TEOS Aldrich Chem Co. Grado 98%. Para el método A) este reactivo se
destilo a vacio. En el método B) se utilizo sin destilar. Se empled etanol grado reactivo
Baker Co. sin destilar.

En todos los experimentos en que se empled PHS el pH se ajusto a temperatura
ambiente a 7.4 utilizando tris(hidroximetil)amino metano [(CH,OH);CNH;] (TRIS) y acido
clorhidrico. Una solucién de 100 mL de este buffer se prepara mezclando 50 mL de una
solucion 0.1 M de TRIS con 42 mL de HC1 0.1 M, ajustando el pH hasta 7.4 y aforando a
100 mL.

El PHS se prepar6 disolviendo las siguientes sales grado reactivo en 100 mL de
buffer pH 7.4:

NaCl 0.7877 g KCl 00373 g
Na,HPO, 0.0142 g MgCl, 005 g
NaHCO; 0.0353 g CaCl, 00277 g

Na,SO; 0.0071g

El fosfato se midi6 utilizando el método de azul de molibdeno® como se describe a
continuacion:

Se prepararon las siguientes soluciones:

Molibdato de amonio.- Se disolvieron 25 g de (NH4)sM070,4.4H,0 en 175 mL de agua

destilada. Luego se adicionar cuidadosamente 280 mL de H,SO4 concentrado a 400 mL de
agua destilada. Se dejaron enfriar las soluciones, y se agregad la solucion de molibdato, y

posteriormente se diluyo a 1L.

Cloruro estanoso.- Se disolvieron 2.5 g de SnCl;.2H,0 recién adquirido en 100 mL de
glicerol. Se calento en bafio de agua agitando para acelerar la disolucion.
Solucién acida.- Se adiciono lentamente 300 mL de H,SO4 concentrado a 600 mL de H;O0.

Una vez frio se agregd 4 mL de HNO; y diluira 1 L.

Procedimiento de lectura.- A 50 mL de muestra se agregé 1 gota de solucion acida, 2 mL

de molibdato de amonio y 5 gotas de solucion de cloruro estanoso. Se agitd entre cada



adicion, y luego de 10 minutos se leyo la absorbancia a 690 nm. Las lecturas se tomaron

refiriéndolas a una curva patron de K;HPO..

TECNICAS DE CARACTERIZACION

Se emplearon diversas técnicas de caracterizacion para confirmar la sintesis de
apatita, puesto que ésta se obtiene en pequefia proporcion respecto a la silice. Para este
proposito se utilizé difraccion de rayos X espectroscopia Raman*y resonancia magneética
nuclear 'P MAS NMR)*

Las determinaciones de fosfato se realizaron en un espectrofotometro de absorcion
de luz UV-VIS modelo Perkin Elmer Lambda 5 a temperatura ambiente.

Las mediciones de dispersion de luz dinamica (DLS) para determinacion del tamafio
de particula se hicieron en un dispersor Brookhaven Instrument con un correlador digital
modelo 9000. En todos los casos el angulo de dispersion fue de 90 Las lecturas se
realizaron a temperatura ambiente. La fuente de luz fue un haz de argén laser operado a 488
nm.

Los difractogramas de rayos-X se obtuvieron en un difractometro Philips
automatico controlado por una computadora Macintosh, en el intervalo de 20-50 con una
velocidad de barrido de 2 min™ y empleando radiacion CuK,. Las muestras se prepararon
colocando una capa de polvo finamente molido en un portamuestras de vidrio.

La caracterizacion por Microscopia Electronica de Barrido se realizd en un
microscopio Zeiss modelo DSM940A. Las muestras fueron recubiertas con oro y
observadas a diferentes amplificaciones. Las micrografias de transmiciéon se obtuvieron en
un equipo JEOL modelo JEM 100CX a diferentes amplificaciones.

La caracterizacion micro Raman se hizo en un espectrofotometro DILOR modelo
Labram equipado con un laser He-Ne y con un microscopio 6ptico confocal utilizando un
intervalo de longitud de onda de 100 a 1200 cm™.

Los espectros de estado solido de Resonancia Magnética Nuclear de *'P se
obtuvieron mediante la técnica de giro de angulo magico en un espectrofotometro Bruker
modelo ASX300 empleando un portamuestra CP-MAS de 4 mm, a una velocidad de giro

de 5KHz, a temperatura ambiente, usando H3PO4 como referencia.



RESULTADOS Y DISCUSION

La Fig. 9 muestra el patron de difraccion de rayos-X de la Hap comercial pura con
la asignacion de los planos de las reflecciones mas intensas. Las Figs. 10-12 muestran los
patrones de difraccion de rayos X de las muestras que contienen apatita crecida sobre sus
superficies en diferentes intervalos de tiempo, para los experimentos utilizando PHS
modificado. La Fig. 10 es el patron de difraccion de las muestras sumergidas en PHS-1 a
90°C a 10, 23, 33 y 48 h. La senal amplia, localizada alrededor de los 25° corresponde a la
fase amorfa de la silice. Las Figs. 11 y 12 corresponden a los experimentos en los que se
empled PHS-2 y PHS-3 respectivamente. El difractograma de la muestra preparada en PHS
a 37°C se muestra en la Fig. 13.

Las apatitas obtenidas en sistemas acuosos, ya sea por precipitacion o hidrdlisis,
tienen una relacion molar Ca/P menor que el valor estequiométrico de la Hap pura®. Se
sabe que para los fosfatos de calcio sintetizados in vifro, condiciones de pHentre 7y 8, y
temperaturas de 37C o mayores favorecen la formacion de apatita,®”*® aunque se ha
seflalado que los compuestos de este tipo obtenidos a bajas temperaturas deberian ser mas
exactamente denominados como “apatiticos”’. Sin embargo, toda la literatura consultada
sobre el crecimiento de apatita en geles de silice, o aiin en otros sustratos,?"*’*° a 37°C se
refieren a este compuesto con este nombre, y alguno lo hace como hidroxiapatita®.

Como puede observarse, en todos los difractogramas de los diferentes experimentos
existe una sefial caracteristica alrededor de los 32". Ya que las condiciones de reaccion
utilizadas favorecen la formacion de apatita, como se ha sefialado anteriormente, la sefial
alrededor de los 32° puede atribuirse a un traslapamiento de las tres sefiales mas intensas de
la Hap: (211), (112) y (300) que estan localizadas entre los 31" y 33", como ha sido
sugerido en la literatura.*’ El patron completo de la fase cristalina de apatita es dificil de
obtener debido al enmascaramiento producido por la sefial ancha de la silice amorfa,
ademas de que la proporcion de apatita es menor del 10% del total de la muestra y crece
sobre pequenas particulas de silice de las que seria dificil separarlas.

En la Fig. 14 se nota que la intensidad de la sefial a 32" aumenta conforme lo hace la
razon Ca/P. Puede observarse que, al inicio del crecimiento de los cristales sobre la

superficie de la silice, la cantidad de fase cristalina es pequefia y hasta las 33 horas
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permanece practicamente constante, segun se aprecia por la intensidad de la sefial en las
Figs. 12 y 13. Para tiempos mayores que las 33 h, para los experimentos en PHS-2 y PHS-
3, la altura de la sefial de difraccion se incrementa notablemente produciendo una refleccion
mas intensa y aguda. Ya que la altura de la sefial de difraccion es proporcional a la cantidad
de fase cristalina que contribuye a ella, puede observarse que existe un aumento un poco
mayor del doble de esta fase en el experimento PHS-3 respecto al PHS-1.

Las Fig. 15 muestra los espectros de *'P MAS NMR para los experimentos PHS-1
(a), PHS-2 (b) y PHS-3 (c) por 48 h. En los tres casos se observa solamente un pico intenso
y dos bandas laterales. Los valores de desplazamiento quimico isotropico obtenidos de &
2.792 (a), 2.840 (b) y de & 2.924 (c), estan dentro de los valores reportados’®”? para apatitas
calcio-fosfato con relacion molar Ca/P entre 1.33 y 1.66, Estas apatitas muestran un solo
pico principal con & 2.840.2. Los valores de desplazamiento obtenidos son claramente
diferentes de los correspondientes para otros fosfatos de calcio, y confirman la
identificacion de la fase cristalina como apatita. Se obtuvieron similares desplazamientos
para los cuatro experimentos.

La Fig. 16 muestra el cambio en la concentracion de fosforo para los cuatro
experimentos. Tanto la velocidad como la cantidad de consumo de fosforo son similares
para los tres experimentos a 90'C. La disminucion en el consumo de fosforo para estos
experimentos termina aproximadamente 23 h después del inicio de la reaccion, mientras
que para el experimento a 37 C comienza aproximadamente en este punto. Es interesante
notar que aun para el experimento a 37 C, en el cual se da el consumo de fosforo mas lento,
la velocidad de consumo es mayor que la reportada®® para geles secados a 400°C. Para estos
ultimos se observo consumo de fosforo a partir de 6 dias' después de la inmersion de los
geles en PHS. Algunos factores que pueden explicar la diferencia en la velocidad de
consumo de fosforo, que esta directamente relacionada con la formacion de apatita®” son los
siguientes:

a) En el presente estudio se utilizaron soles de silice coagulada en lugar de geles, por lo
cual se dispone de mayor area superficial activa para la reaccion quimica.

b) Efecto de aceleramiento de la reaccion a temperaturas mayores (90 C).
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c¢) La adicion de calcio para coagular los soles de silice pudo haber permitido también que
algunos iones hayan quedado adsorbidos en el sustrato durante su coagulacion y hayan
podido acelerar la reaccion, ya que incrementan la actividad ionica en la solucion que rodea
los agregados. Este efecto puede ser una explicacion adicional al aumento en la rapidez de
nucleacion de apatita sobre silice obtenida por coagulacion con calcio, como ha sido
reportado’”.

Es importante mencionar que para los experimentos “blanco”, es decir en los que no
se agrego silice, el consumo de fosforo fue nulo hasta las 48 h. Con base en esto se descarta
que la formacion de apatita se haya debido a una la nucleacion espontanea.

La Fig. 17 muestra una superficie lisa, caracteristica de los coagulos secados a
400'C de la silice pura. Las Figs. 18 a 20 muestran el crecimiento de apatita sobre la silice
seca molida a tamafio de 0.125 a 0.25 mm a 90°C durante 48 h para los tres experimentos en
PHS. En ningun caso se observa el crecimiento de cristales en agregados esféricos como se
ha reportado en trabajos similares a 37 C**’.

La Fig. 18 corresponde a la silice sumergida en PHS-1, en donde puede observarse
que el tamafio de los cristales es mas pequefio y uniforme experimentos que en los
experimentos efectuados en PHS-2 y PHS-3. La Fig. 19 muestra cristales de apatita de
tamafios muy variables, aproximadamente de entre 5 y 30 um; asi mismo puede observarse
que los cristales no crecen formando agregados como en los otros dos experimentos. En la
Fig. 20 se ven cristales de apatita de mayor tamafio que en los anteriores formando un
agregado muy compacto.

La Fig. 21 corresponde al experimento a 37 C. Puede observarse la presencia de una
superficie rugosa, muy diferente de las anteriores. Esta superficie corresponde a una fase de
apatita muy poco cristalizada, como se corrobora por DRX, comparada con los
experimentos a 90 C. Esta muestra se mantuvo en PHS hasta que se observd el pico
caracteristico cerca de los 32, a los 7 dias. Una muestra de la fase de apatita crecida en
silice sin secar, pero en PHS modificado a 90", con una relacién Ca/P de 2.5, se muestra en
la Fig. 22 Es este caso se ve una superficie mas accidentada compuesta de cristales sin una
estructura regular, aunque se logra observar algunos cristales en forma de hojuelas, con

morfologia mejor definida que los obtenidos a 37'C. A partir del conjunto de micrografias
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Fig. 16.- Consumo de fésforo en funcion del tiempo para los diferentes experimentos de
crecimiento de apatita utilizando el método A).

Fig. 17.- Micrografia de MEB de la superficie de silice pura obtenida por coagulacion con calcio
secada a 400 C.
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Fig. 18.- Microaﬁa de MEB de la silice seada a 400C, sumergida‘en PHS-2 con relacion
Ca/P=1.67 por 48 h.

Fig. 19.- Micrografia de MEB de la silice secadaa 400 C, sumergida en PHS-3 con relacion
Ca/P=2.5por 48 h.
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Fig. 21.-Micrografia de MEB de la silice sumergida en PHS a 37°C por 7 dias.
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de los diferentes experimentos puede observarse la importante influencia que tienen el
sustrato y la temperatura de sobre el crecimiento de la fase de apatita.

Para la apatita crecida en geles de silice secada a 400°C se ha reportado que su
morfologia depende de la razon Ca/P, y puede ser modificada de forma sustancial por la
presencia o ausencia de ciertos iones como el F"”* A partir de los resultados obtenidos en
estos experimentos puede observarse que la razon Ca/P afecta el tamafio de cristal y su
forma de agregacion, pero no la morfologia de los cristales, cuando crecen en el mismo tipo
de sustrato; es decir, con idéntico tratamiento térmico, como se observd en los
experimentos en PHS modificado. Quiza altas temperaturas disminuyan el efecto de la
variacion en la razon Ca/P sobre la morfologia de la fase cristalina de apatita. Por otra
parte, el crecimiento de apatita en similares condiciones y con la misma relacion Ca/P, pero
en sustratos diferentes como son la silice sin secar y la tratada a 400'C, origina también un
crecimiento muy diferente de la fase de apatita.

Como anteriormente se ha mencionado, se ha propuesto que los grupos silanol, o un
cierto tipo de ellos, son responsables de la nucleacion de apatita. Tomando en
consideracion esta hipotesis y el hecho de que la silice sin secar tiene una densidad de
grupos silanol mucho mayor que la tratada a 400°C, puede pensarse que en los geles sin
secar existe una mayor densidad de sitios nucleantes. Este hecho podria originar que los
cristales crezcan muy proximos entre si y den lugar a la formacioén de una superficie con
una alta densidad de cristales (si se compara con los coagulos secados, como la que se

observa para los experimentos en silice sin secar.

METODO B)

La Fig. 23 muestra el espectro Raman correspondiente a la muestra del
procedimiento 2) de este método. Ya que la apatita es un componente presente en baja
proporcion (16 y 12% para experimento a 90 y 37 respectivamente) solamente se puede
asignar con precision la banda intensa de estiramiento simétrico del fosfato en 958 cm™ de
la apatita’™. Para la Hap pura esta sefial se localiza en los 962¢m™.” No se observaron
sefiales que pudieran corresponder a otros fosfatos de calcio como el fosfato tricalcico o

monetita.
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Fig. 22.-Micrografia de MEB de silice sin tratamiento térmico sumergi
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-Espectro de Raman de la muestra obtenida por el método B) procedimiento 2).
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Los espectros de RMN de 3! para los tres experimento de este método mostraron
valores de desplazamiento quimico, 8, similares a los obtenidos para las muestras de apatita
del método A) (2.8+0.2 ppm) los cuales corresponden a una fase de apatita de fosfato de
calcio.

La Fig. 24 muestra el patron de difraccion de rayox X para el conjunto de muestras
obtenidas en este método de crecimiento. Nuevamente, la sefial ancha cerca de 23" se debe
a la silice amorfa. El patron correspondiente al procedimiento 1) a 90'C muestra picos bien
definidos que coinciden con las principales sefales de la Hap pura. Por €l contrario, aunque
la cantidad de fase de apatita no difiere mucho para la muestra a 37°C, se obtuvieron
sefiales de difraccion menos definidas e intensas, comparadas con las anteriores, alrededor
de los 32, que corresponde a una estructura con menor cristalinidad. El patron
correspondiente al procedimiento 2) muestra un grupo de sefiales similares a las obtenidas
en el procedimiento 1) a 90°C, entre los 31 y 33" Las sefiales alrededor de los 32
corresponden a los planos de difraccion (211), (112) y (300) de la Hap pura (Fig. 9)

La Fig. 25 muestra micrografias representativas de la muestra obtenida en el
procedimiento 2). La Fig. 25a muestra un agregado de silice con un cristal de apatita que ha
crecido tangencialmente a lo largo de tres de las particulas del agregado. La Fig. 25b
muestra, ademas de un cristal que crece tangencialmente de una de las particulas de silice,
otro que crece en forma perpendicular a la superficie de una segunda particula. Estos
cristales no tienen una forma tan definida como los que se pueden observar en la Fig 25c¢.
En este caso la apatita crecio en forma de cristales con morfologia acicular en todas
direcciones del agregado. Ademas, en la parte inferior derecha se ve el crecimiento de
cristal sobre una serie de particulas de silice alineadas en una forma similar a la Fig 25a.

La Fig. 26 corresponde al procedimiento 1) a 90°C. Como puede verse, en este caso
la apatita crece en forma de varilla sin tamafios uniformes. En la Fig. 26a no es muy
evidente el crecimiento de los cristales a partir de las particulas de silice, ya que son muy
largas comparadas con el tamaiio de los soles y parecieran superpuestas. Sin embargo, en
las Figuras 26b y 26¢ puede verse la estrecha union entre una particula y el cristal de
apatita. También puede verse que en algunos casos un cristal relativamente largo ha servido
de sitio de nucleacion para otro pequefio; este fenomeno se ha observado para otros

. Qs .. 49 . ;
sistemas de crecimiento de apatita™ . Para esta muestra, los cristales son muchos mas largos
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Fig. 24 - Patrén de difraccion de rayos X para el método B) procedimiento 1) a 90°C (a), 37C (b) y
para el procedimiento 2 (c) (e sefiales correspondientes a la apatita).

Fig. 25 a.- Micrografia de MET del material obtenido por el método B) procedimiento 2) 100 000x.
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Fig. 25 b.- Micrografia de MET del material obtenido por el método B) procedimiento 2) 66 000x.

Fig. 25 c.- Micrografia de MET del material obtenido por el método B) procedimiento 2).
26 000x.
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Fig. 26 a.- Micrografia de MET del material obtenido por el método B) procedimiento 1) a 90°C.
33 000x.

Fig. 26 b.- Micrografia de MET del material obtenido por el método B) procedimiento 1) a 90°C.
66 000x.
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Fig. 26 c.- Micrografia de MET del material obtenido por el método B) procedimiento 1) a 90°C.
100 000x.

Fig. 27 a.- Micrografia de MET del material obtenido por el método B) procedimiento 13237 C.
66 000x.
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Fig. 27 b.- Micrografia de MET del material obtenido por el método B) procedimiento 1) a 37°C.
100 000x.

Fig. 27 c.- Micrografia de MET del material obtenido por el método B) procedimiento 1) a 37°C.
100 000x.



que los obtenidos en el procedimiento 2), tomando como referencia el diametro de los soles

en cada caso. Para el procedimiento a 37 C, el crecimiento de apatita se muestra en las Figs.

27a a 27c. La apatita crecida en estos experimentos no muestra una morfologia definida y
generalmente estructuras pequeflas no muy cristalinas. En los tres experimentos se observa

que casl la totalidad de los cristales esta asociado a particulas de silice.

En estos experimentos la nucleacion espontanea de apatita también se descarto, ya
que en el blanco no se observd consumo de fosfato una vez que fue consumido en el
procedimiento 2). Por otra parte, la concentracion de calcio en el experimento que contenia
solamente silice fue de 20 ppm, es decir, el calcio que va de la silice a la solucion no

excede la concentracion en los experimentos que es 5 veces mayor.

Se sabe que sobre pH 7 la silice coloidal puede adsorber iones calcio y que,
mientras mayor sea el pH de la suspension coloidal, es mayor la cantidad de calcio que
puede ser adsorbido por unidad de superficie.’®”’ Por otra parte, sobre pH 7 la
concentracion de cargas idnicas negativas en la superficie de la silice es suficiente para
permitir la estabilizacion de los soles por repulsion mutua de las particulas. En los
experimentos realizados en este método, la primera adicion de calcio a la suspension de
silice causa la desestabilizacion y agregacion de los soles, debido a que se adsorben iones
calcio desplazando un ion H™ por intercambio i6nico. El calcio conserva una carga positiva,
por lo que la agregacion de las particulas de silice puede ocurrir debido a la atraccion mutua
de los sitios negativos de una particula con los positivos de otra. Después de resuspender
los agregados en la solucion basica acuosa (el pH inicial fue 10.6, y baja a 10.2 después de
agregar el CaCl, y agitar por dos horas) ocurre un aumento en la densidad de carga negativa
sobre la superficie, y una fraccion de los iones calcio afiadidos se adsorben en ella. Después
de la adsorcion de calcio, la superficie esta compuesta por grupos SiOH, SiO” y SiOCa’,

estando los primeros en mayor proporcion.

Como se ha mencionado anteriormente, existen dos hipotesis para explicar la
nucleacion de apatita sobre geles de silice pura. La primera propone que un cierto tipo de

grupos estructurales es el causante de la nucleacion de apatita, mientras que la segunda



sugiere que los poros juegan un papel muy importante en la nucleacion. Ninguna de estas
propuestas explica el inicio del crecimiento de la apatita en silice pura.

Para los biovidrios se ha sefialado que los grupos silanol estan involucrados
directamente en la nucleacion de la apatita, y se ha revisado la hipotesis que sugiere que los
grupos fosfatos se unen a la silice (que provee sitios con una adecuada distancia oxigeno—
oxigeno) como primer paso en la formacion de apatita. En los agregados preparados en este
trabajo, un posible sitio que pudiera estar involucrado en el inicio de la nucleacion de la
apatita es el calcio covalentemente adsorbido sobre la superficie de la silice.

Se ha sefialado que los cationes metalicos pueden adsorberse en la superficie de la

silice formando enlaces covalentes con los grupos silanol:”®
SiOH + (H,0)M"™ <> SiOM*V"(H;0).; + H;0 + H

En el caso presente, el calcio covalentemente unido a la superficie de la silice
conservaria una carga negativa capaz de retener un grupo HPO,>. Una vez en la superficie,

éste podria unirse a un grupo silanol, como se ha reportado,”® dando lugar a una unién

ionica estable:

o
|

Si0OCa~ + HPOs + SiOH —> Si-0-Ca"0-P-0-Si + HOH

1
0

Este sitio “siloxi-calcio-fosfato-siloxi” podria ser la primera etapa en el crecimiento de la
apatita. También se ha propuesto que el Ca™ podria quedar unido a la superficie a través de
una capa “‘coordinadamente enlazada”; en cualquier caso, parece razonable sugerir la union
del Ca™ a los grupos silanol como la primera etapa en el crecimiento de la apatita’®.

Por lo que respecta al papel que juegan los poros en la nucleacion de apatita, éste
quiza este relacionado con la difusion de iones OH y la formacion de sitios SiOCa”. Se ha
observado® una disminucion en la velocidad de nucleacion de apatita conforme disminuye
el tamafio de poro de la silice secada a altas temperaturas. Los autores proponen que este

efecto se debe a que la doble capa generada en la silice incrementa la actividad idnica
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dentro de los poros, respecto a una superficie plana, y que una disminucion en el tamafio
del poro disminuye la rapidez de difusion de los iones (calcio y fosfato), lo que se
convierte en un factor limitante para el crecimiento de apatita. Como se ha mencionado
antes, a mayor pH de una suspension coloidal de silice, es mayor la cantidad de calcio que
puede ser adsorbido por ella, asi como la cantidad de sitios negativos en su superficie, los
cuales contribuyen a la formacion de la doble capa. Considerando lo anteriormente
expuesto, la disminucion en la rapidez de nucleacion de apatita, al disminuir el tamafio del
poro, puede relacionarse también con una disminucion en la rapidez de difusion de los
iones hidroxilo dentro de ellos.

Tanto la cantidad de sitios SiOCa’, como la de sitios negativos en la superficie de
la silice aumentan conforme lo hace el pH. Entonces, como los grupos hidroxilo, -mas
voluminosos que el oxigeno (0%) que tiene un radio ionico de 1.4A - tienen un radio solo
algunas cuantas veces menor que los poros de la silice de tal estudio (1.2 a 5.3 nm), su
difusion dentro de los poros puede verse restringida a medida que €stos son mas pequefios,
con lo que se disminuye la velocidad de formacion de apatita en ellos.

Por lo que respecta al tipo de grupo silanol que favorece la nucleacién de apatita,
quiza sea mas conveniente referirse a un conjunto de grupos silanol que puedan ofrecer
caracteristicas quimicas y estructurales adecuadas para la formacion de la apatita. Los
minerales fluorellestadita e hidroxilellestadita pertenecen al grupo de las apatitas y en su
estructura presentan grupos silicato como sitio  tetraédrico  tetracoordinado:
[Cas(Si04,P04,S041(F,OH, Cl)] vy [Cas(Si04,P04,S04)3(OH, F,Cl)] respectivaxmente.99
Esto puede llevar a pensar que el sitio inicial para el crecimiento de apatita involucre un
conjunto de sitios Si-O que sean similares espacialmente a los presentes en esos minerales
apatiticos. Estos grupos pudieran ser generados durante el proceso de disolucion de la silice

en medio acuoso.

Este tipo de sitios podrian estar también involucrados en la formacion de apatita en

21,52

otros sustratos” ", pues podrian formarse sobre su superficie cuando se sumergen junto con

un vidrio, del que pueden disolverse grupos silicato y iones calcio, en PHS. Este primer
paso serviria para formar las “semillas” que posteriormente permitan el desarrollo de

cristales de apatita cuando los sustratos se sumergen en PHS nuevo.
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En el procedimiento 2), la primera etapa en la sintesis de apatita es la adicion de
fosfato al PHS. Como éste fue consumido, es evidente que hubo formacion de apatita o
algun precursor. Esto puede ocurrir solamente en una solucion sobresaturada, y puede
explicarse considerando que la superficie de la silice esta negativamente cargada en el PHS,
asi que se desarrolla una doble capa eléctrica en la vecindad de la superficie de la silice y
origina una region con mayor actividad ionica que en el resto de la solucion, como se ha
sugerido para la zona interfacial biovidrio-solucion. En esta primera etapa, el calcio
necesario para la reaccion con el grupo fosfato es proporcionado por el que esta fisicamente
adsorbido en la silice.

Las diferencias entre los cristales formados en los diferentes experimentos pueden
deberse a que, en el primer método, los sitios de nucleacion son menos que en el segundo
(pues la cantidad de sélido utilizado es cuatro veces menor), lo que da lugar a crecimiento
de pocos cristales de tamafio relativamente grande. Por el contrario, utilizando una
concentracion de coagulo mayor, hay mas sitios de nucleacion que originan mas cristales
de menor tamafio. A 37°C la formacion de apatita es mas lenta que a 90'C de acuerdo a las
mediciones de fosforo, ya que la desorcion de calcio es menor. Asi, probablemente el
nimero de sitios de nucleacion es mayor y, por lo, tanto el tamafio de cristales es también
menor. La morfologia de la apatita y el efecto de la temperatura sobre su cristalinidad es
similar a la reportada para fosfatos de calcio obtenidos de sistemas acuosos a pH 7510

En las micrografias de transmision puede observarse que no todos los agregados
estan asociados con cristales de apatita. Esto puede deberse al hecho de que no todos ellos
quedaron expuestos en la superficie. Sin embargo, también existe la posibilidad de que una
vez formado el nucleo de apatita, el crecimiento de éste sea mas rapido que la formacion de

otro nucleo nuevo, de tal forma que los iones se consumen preferentemente sobre el sitio en

crecimiento ya formado.
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CONCLUSIONES

Se ha logrado el crecimiento de apatita de fosfato de calcio sobre coagulos y soles
de silice preparada por hidrolisis de ortosilicato de tetraetilo en condiciones alcalinas. La
optimizacion de las condiciones de crecimiento puede permitir la fabricacion de un
composito con potenciales aplicaciones como biomaterial, gracias a las propiedades de

biocompatibilidad que presentan los materiales con base en fosfato de calcio.

La rapidez de crecimiento de la fase de apatita obtenida sobre la silice, como es de
esperarse depende en gran medida de la temperatura de crecimiento, asi como del tipo de

substrato empleado. Temperaturas de 90°C y coagulos sin secar favorecen la rapidez de

formacion de apatita.

Por otra parte, se encontr0 que la relacion molar Ca/P de la solucion de
crecimiento, la temperatura de reaccion y el substrato influyen en la morfologia de la fase
de apatita que se produce. La apatita puede crecer en forma de granos de forma y tamafios
no uniformes, hojuelas y con morfologia acicular, segun sean la combinacion de

condiciones de crecimiento.

Se obtuvo un mejor recubrimiento de la silice sobre los coagulos, tanto tratados
térmicamente como sin secar, que sobre los soles precipitados. Esta diferencia puede
atribuirse a las diferentes formas de agregacion de la silice. Sin embargo, factores como el
pH local en la superficie, el tamafio de los soles, o el grado de sobresaturacion en la
solucion que rodea la superficie puede influir de forma importante el crecimiento de la
apatita. Esto evidencia que es necesario un estudio profundo de la superficie de la silice,

asi como en las condiciones de crecimiento para lograr conclusiones mas precisas.

Se ha propuesto un mecanismo para tratar de explicar la etapa inicial de la

nucleacion de la apatita sobre la silice. Tal mecanismo propone como primer paso la union
quimica de iones calcio a un conjunto apropiado de sitios silanol en la superficie de la
silice, a los que posteriormente podrian enlazarse iones fosfato, formando un “cluster” que

podra crecer para formar un cristal de apatita.
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PERSPECTIVAS Y SUGERENCIAS

La fabricacion de materiales para uso quirurgico basados en silice y recubiertos de
apatita podria ser de gran interés pues la presencia de silice permitiria abaratar los costos de

un potencial biomaterial asi disefiado.

Este trabajo puede servir como base para la elaboracion de implantes con porosidad
entre 100 y 200 micras que por estar recubiertos de apatita facilitarian el crecimiento de
tejido oseo entre los poros. Este tipo de material encontraria aplicaciones en huesos no
sometidos a altos esfuerzos mecénicos. El tratamiento a altas temperaturas o la elaboracion
de materiales mas densos mediante sinterizacion podrian lograr mejores propiedades
mecanicas. En este caso seria necesaria la caracterizacion quimica, mecanica y bioldgica a
fin de evaluar las propiedades del material asi obtenido puesto que muy probablemente las

caracteristicas del material “verde” se vean alteradas por el tratamiento térmico.

Desde el punto de vista bioldgico es necesario realizar evaluaciones en sistemas
biologicos, a fin de conocer la tolerancia de los organismos. Asi mismo, es necesario
establecer qu{ posible relacion existe entre la relacion molar Ca/P y su cristalinidad, asi
como la presencia de silice sin recubrir y la geometria del implante en la biocompatibilidad

del material fabricado.

Por otra parte, es necesario un estudio mas detallado de la superficie de la silice
tanto por métodos espectroscopicos (RMN, espectroscopia fotoelectronica de rayos-x)
como quimicos (determinacion de acidez superficial) y fisicos (evaluacion de potencial
zeta, medicion de area superficial, tamafio poro de la silice), que permitan dilucidar el
mecanismo preciso de crecimiento de apatita y las condiciones adecuadas para lograr el
crecimiento controlado de apatita sobre silice. Estos estudios ademas de arrojar luz sobre el
mecanismo de crecimiento desde el punto de vista quimico podrian conducir a desarrollar

nuevos materiales con mejores propiedades tanto mecanicas como de biocompatibilidad.
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APENDICE

Medicion de la fuerza de adhesion'®.

Un par de brass jigs con una base de 8 mm de diametro se pegaron a la superficie
exterior de la capa de apatita de 10um de espesor formada en los sustratos, y al lado
opuesto del substrato con un adhesivo de cianoacrilato, como se muestra en la figura. Se
permitio la solidificacion del adhesivo por un dia completo. Después, la fuerza de adhesion
de la capa de apatita al sustrato se midio aplicando una fuerza tensil a la zona interfacial
utilizando una maquina de pruebas tipo Instron (Shimazu, Kyoto, Japan) a una velocidad
crosshead de 1mm/min, hasta que ocurrio la fractura en la zona interfacial entre la apatita y

el substrato. Se realizaron al menos cinco mediciones para cada dato.

T 1 mm/min

Cuerda de piano ———

“Brass jig"
(base 8 mmg)

T R

Adhesivo de
cianoacrilato

Capa de apanta
{10 gm)

v s

Substrato
{(10x15x1mm)

Dimension fractal de masa y de superficie'*%.

Cuando se agregan particulas coloidales, como los soles de silice, es comun que se
formen estructuras fractales un fractal en masa se distingue de un objeto euclidiano
convencional por el hecho de que la masa del fractal (m) se incrementa con su radio de
acuerdo a la relacion

m o rdf
donde df es la dimension fractal de masa del objeto. Para un objeto euclidiano m o 1’ pero,
para un fractal, df <3 por lo que su densidad (p o m/t* disminuye a medida que el objeto

aumenta en sus dimensiones. Por otra parte, una superficie fractal (s) tiene un area que se

incrementa mas rapidamente que r*. Esto puede escribirse como
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SOCl"dS

donde ds es la dimension fractal de superficie. Ds relaciona el area de un objeto a su
tamafio. En tres dimensiones varia desde 2 para una superficie original hasta 3 para una

superficie muy “retorcida o enrrollada”.
Monolito.- Objeto que puede moldearse de forma deseada, mayor de unos milimetros.

Complejacion'® - En quimica, se entiende como la formacion de complejos. Un ion
complejo se interpreta como un agregado formado cuando un ion metalico (a veces un
atomo) enlaza a otros iones o moléculas diferentes que se agrupan a su alrededor. Estas

moléculas del agente complejante se denominan ligandos en el complejo.

Quemisorcion'® - La adsorcion sobre solidos se clasifica como adsorcion fisica
(fisisorcion) y adsorcion quimica (quimisorcion); la linea divisoria entre las dos no siempre
es nitida. En la primera, las moléculas pueden mantenerse adheridas por fuerzas
relativamente débiles, mientras que en la segunda se produce una reaccion quimica en la

superficie del solido.

La técnica de espectroscopia electronica de rayos-X, XPS por sus siglas en ingles,
también se conoce como ESCA (electron spectroscopy for chemical analysis). Esta técnica
consiste en la exposicion de una muestra a un haz monocromatico de rayos-X. Los rayos-X
se producen por emision termoiodnica, que es la misma forma en que se producen los rayos-
X para propositos médicos. Cuando el haz de rayos choca con la muestra, el atomo se
ioniza y los electrones de cada nivel electronico (1s, 2s, 3p, etc.) son expulsados con una
energia cinética igual a la diferencia entre la energia del haz y la energia de ionizacion.
Como la energia del haz es una cantidad bien definida, puede determinarse la energia de
ionizacion de los electrones expulsados al medir su energia cinética. Un espectro de XPS
para un determinado elemento consiste de varios picos obtenidos a diferentes energias,
como una huella dactilar. Se pueden obtener dos tipos importantes de informacion:

1) Identificacion de los elementos presentes en la muestra.
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2) Estado de oxidacion para cualquier elemento, ya que se presentan pequenos
desplazamientos en la energia de enlace debidos a los cambios en los estados de
oxidacion.

3) Diferenciar un mismo elemento presente en un compuesto segun su ambiente quimico.

Un ejemplo’” del empleo de esta técnica esta en el estudio de fosfatos de calcio. XPS
permite el analisis quimico cualitativo y cuantitativo de fosfatos de calcio sintéticos y

naturales a una profundidad de 3-4 nm de la superficie de la muestra.

Espectroscopia Raman'® - Cuando un haz de radiacion electromagnética incide en una
particula que es pequefia con respecto a la longitud de onda de la radiacion, los electrones
de la particula estan en un campo alterno intenso causado por los componentes eléctricos y
magnéticos de la radiacion. Dichos electrones oscilaran con la frecuencia de la radiacion
incidente, produciendo una radiacion electromagnética de la misma frecuencia que la
incidente, pero que sale de la particula en todas direcciones. Esta es una radiacion dispersa,
y tal efecto se conoce como dispersion Rayleigh. Si la polarizabilidad de una particula,
generalmente una molécula, cambia en lugar de permanecer constante, entonces la
frecuencia de la radiacion dispersa variara igualmente. La polarizabilidad se refiere a la
facilidad de separacion de cargas dentro de un campo eléctrico externo.

Si una o mas formas de vibracion de una molécula involucra cambios en la
polarizabilidad, la radiacion dispersa contendra esta frecuencia vibracional sobrepuesta a la
frecuencia de la radiacion incidente. Esto se conoce como efecto Raman.

Un foton, con energia Av (donde # es la constante de Planck y v la frecuencia de la
radiacion) insuficiente para provocar cambios a un estado electronico excitado, induce una
oscilacion forzada en la molécula, que se encuentra en su estado electronico fundamental,
en un nivel de vibracion y rotacion bajos. Si la molécula cambia de un nivel de energia E
hasta otro con energia E’, la luz dispersada tiene una frecuencia de v’ y

hv + E=hv’ + FE’

Generalmente, la luz dispersada tiene una frecuencia mas baja (llamada linea de
Stokes) pues su energia se pierde hacia la molécula. Sin embargo, cuando foton reacciona

con una molécula que se encuentra en un estado excitado, la molécula puede ceder energia
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al foton de modo que en la radiacion dispersada se encuentre una linea de frecuencia mas
alta (linea de anti-stokes). Para cualquier transicion permitida habra lineas de dos clases:
Stoke y anti-Stokes, pero estas ultimas son mas débiles a causa del numero relativamente
pequeilo de moléculas que se encuentran en estados excitados de energia.

La diferencia de frecuencias entre la linea de Raman y la radiacion incidente es una
medida de la diferencia de energia entre los niveles de energia de vibracion o de rotacion de
la molécula, y es independiente de la frecuencia de la luz incidente. La diferencia entre los
distintos niveles de energia puede calcularse partiendo de la desviacion Raman (v - v’), por

medio de

E’-E=h(v-v)

Las desviaciones observadas son generalmente del orden de 100 — 4000 cm’ vy
corresponden a cambios en los niveles energéticos de vibracion, pero las lineas Raman de
rotacion se observan también ocasionalmente. Las lineas Raman mas fuertes, generalmente
son las debidas a transiciones entre niveles de energia adyacentes que corresponden a una
frecuencia de vibracion simple, es decir, frecuencias fundamentales de vibracion. Cuando
hay un cambio simultaneo de energia asociado con un modo de vibracion se obtienen
valores correspondientes a sumas y restas de varias frecuencias fundamentales Aunque las
lineas Raman pueden corresponder a lineas infrarrojas, algunas veces corresponden a
transiciones que no estan permitidas en la region infrarroja.

Los diferentes grupos atomicos en un compuesto dan lugar una serie de lineas
Raman que pueden ser caracteristicas para tal compuesto, por lo que, la espectroscopia
Raman puede utilizarse para la identificacion de moléculas, componentes moleculares y

estructuras cristalinas.

Resonancia Magnetica Nuclear'*® - En la espectroscopia RMN la absorcion caracteristica
de energia por nucleos que giran dentro de un potente campo magnético, después de
irradiarlos con otro campo secundario mas débil y perpendicular al primero, permite
identificar las configuraciones atomicas en las moléculas.

Los nucleos de algunos isotopos poseen un movimiento intrinseco de giro alrededor

de su eje. El propio giro (espin) de estas particulas cargadas genera un campo magnético a



lo largo del eje del espin. Si tal nicleo se coloca en un campo magnético externo, sus
momento magnéticos se podran alinear a favor o en contra del campo aplicado. El campo
magnético aplicado induce la alineacion de los nucleos en contra de las tendencias
desordenantes propias de los procesos térmicos. Al acrecentar la intensidad del campo
magnético externo unicamente se logra aumentar la velocidad e precesion de los nucleos.

Un ntcleo tiene un momento angular representado por el nimero cuantico del espin,
I, al cual se le asignan valores de medio en medio, 0, %, 1, ..., 92, dependiendo del nucleo en
particular. Los nucleos magnéticos I>0 pueden actuar reciprocamente con un campo
magnético externo adoptando orientaciones discretas con sus correspondientes niveles de
energia. Para niicleos como H', C", P*' con I=1/2 solo hay dos orientaciones posibles, en el
sentido del campo aplicado (de menor energia) o en contra del sentido del campo (de mayor
energia). A cada orientacion le corresponde un nivel discreto de energia. La diferencia de
energia, AE entre ambos niveles de energia es igual a 2uH, donde H, es la intensidad del
campo magnético aplicado y p es el momento magnético que es una propiedad
caracteristica de cada tipo de nucleo. AE es directamente proporcional a la intensidad del
campo magnético aplicado. En las determinaciones de RMN es comun el empleo de un
campo de 14,092 gauss, lo que da lugaraun AE=5.7x 10~ cal/mol, para los protones. A
temperatura ambiente la energia térmica es considerablemente mayor y es suficiente para
mantener igual densidad nuclear en ambos niveles, aproximadamente. En efecto, a 25 ¢
de acuerdo a la distribucion de Boltzmann, por cada millén de protones solo hay tres
protones mas en el nivel inferior.

El pequefio exceso de nucleos que se encuentra en el nivel inferior se puede elevar a
niveles superiores por absorcion de energia radiante. Como AE = hv = 2uH,, para esta
pequeiia diferencia de energia corresponde una frecuencia v de 60 MHz. Este valor se
encuentra dentro de la region de la radiofrecuencia con una A = 5 m. Este proceso de
absorcion de energia se denomina “resonancia magnética”. O se puede decir también que el
nucleo “resuena” a la frecuencia de resonancia adecuada. En el campo de los 14 00 gauss,
las frecuencias de radiacion correspondientes requeridas para producir resonancias se
encuentran en la region de las radiofrecuencias (1-45 MHz).

En un campo magnetico externo fijo, la radiofrecuencia exacta a la cual un nucleo

absorbe depende del ambiente quimico que lo rodea, en la molécula en la que se encuentra,
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debido a que la densidad electronica en su alrededor produce campos locales que causan
efectos de proteccion. De esta manera, los nucleos de un mismo tipo de is6topo, dispuestos
en varios sitios de una molécula presentan frecuencias de resonancia ligeramente distintas.
La deteccion de las diferentes absorciones de un mismo nucleo en una molécula da lugar a
un espectro que permite la identificacion de la molécula, o el ambiente quimico de un
determinado nucleo. Para nucleos como el C", los ensanchamientos de las lineas de
resonancia en materiales policristalinos resultan del hecho de que las moléculas se
encuentran orientadas en todas las direcciones posibles. La proteccion que recibe cualquier
nucleo particular de su ambiente electronico esta en funcion de la orientacion de las
moléculas que lo contienen. Este tipo de ensanchamiento de las lineas, debido a los
desplazamiento quimicos por anisotropia, puede eliminarse significativamente haciendo
girar la muestra my rapidamente (mas de 2kHz) alrededor de un eje orientado en un angulo
aproximado de 54.7 (el angulo magico)con respecto al campo magnético externo, en esta
forma, calidad del espectro de RMN se aproxima a la que se obtiene de las muestras

liquidas.

Difraccion de rayos-X'*°.- La difraccion de ondas electromagnéticas se produce porque los
elementos de una rejilla de difraccion absorben la radiacion y luego sirven como fuente
secundaria reemitiendo en todas las direcciones. La difraccion se presenta cuando los
espacios entre los planos de las rejillas tienen una magnitud del orden de la longitud de
onda del haz que llega a ellos. Los espaciamientos interatomicos en los cristales son del
orden de 1 A y la radiacion electromagnética de esta longitud de onda esta en la region de
los rayossX. Por esta razon, los cristales se comportan como redes de difraccion para los
rayos-X. En este caso, las fuentes de radiacion secundaria son los atomos, o mas
precisamente, sus electrones.

Las ondas de las radiaciones al ser difractadas por los diferentes planos de la red
cristalina pueden dar lugar a interferencias constructivas o destructivas; es decir, pueden
estar en fase o fuera de fase entre si. Las ondas dispersadas desde un plano de puntos de la
red, con un angulo igual al de incidencia estan en fase entre si. Existe una relacion simple
entre la distancia entre las capas o planos de atomos, la longitud de onda de los rayos X y el

angulo de difraccion, conocida como ecuacion de Bragg, que es



nA = 2dsenf
donde 6 = angulo entre el rayo incidente y los planos atomicos

d = espacio entre los planos

A = longitud de onda de los rayos-X

n = entero positivo
La interferencia constructiva entre las ondas dispersadas por los puntos de la red produce
un haz de rayos-X, difractado solo para aquellos angulos de incidencia que satisfacen la
ecuacion anterior.

Como la cantidad de atomos en un cristal es muy grande, seria casi nula la
posibilidad de que las ondas dispersadas se pudiesen interferir constructivamente, excepto
por el hecho de que, en un cristal, los atomos se encuentran distribuidos en una forma
regular, repetitiva y ordenada.

Los atomos localizados exactamente sobre los planos de un cristal, contribuyen
grandemente a la intensidad del haz difractado. Los atomos dispuestos exactamente en la
parte media entre los planos, ejercen una interferencia desturctiva maxima, y los
localizados en una posicion intermedia pueden interferir constructiva o destructivamente,
dependiendo de su localizacion exacta, en todo caso, su interferencia sera inferior a la
interferencia maxima.

La posicion, o angulos, en que los haces son difractados por un cristal depende
Unicamente de la forma y tamafio de la unidad repetitiva del cristal y de lalongitud de onda
de la radiacion incidente; la intensidad de los haces difractados depende del nimero y tipo
de atomos contenidos en el cristal y de su posicion en la unidad fundamental repetitiva del
cristal, o sea, de la celda reticular unitaria. Por consiguiente, no existen dos sustancias que
posean patrones de difraccion de rayos-X idénticos, cuando se considera tanto la direccion
como la intensidad de todos los haces difractados, por lo que dichos patrones constituyen
una huella digital del compuesto cristalino y pueden ser empleado para la determinacion de

estructuras cristalinas.

: i R (17 . = . et i
Dispersion de luz dinamica .- Las particulas de tamafio submicrométrico en suspension

muestran un significativo movimiento al azar debido a las colisiones con las moléculas del



medio liquido que lo rodea (movimiento browniano), Como resultado, cuando una
dispersion coloidal se ilumina por una fuente de luz, las fases de cada una de las ondas
dispersada (que llegan a un detector a un angulo fijo) fluctuan al azar con el tiempo debido
a las fluctuaciones en las posiciones de las particulas que dispersan las ondas. Debido a que
las ondas se interfieren mutuamente, la intensidad neta de la luz dispersada fluctua al azar
con el tiempo alrededor de un valor medio. La dispersion de luz dinamica aprovecha el
hecho de que la dependencia con el tiempo de las fluctuaciones de la intensidad (calculada
a partir de una funcion de autocorrelacion de la intensidad dipersada) puede relacionarse
con el coeficiente de distribucion traslacional de las particulas, las cuales a su vez pueden
relacionarse con el tamafio de las particula a través de la ecuacion de Stokes-Einstien.

La técnica de dispersion de luz dinamica, también conocida como dispersion de luz cuasi-
elastica, permite la determinacion de tamafios promedio y distribucion de tamafios de

particulas, dentro de ciertos intervalos de tamafios.
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