CONSIDERACIONES ACERCA DE LAS
INTERACCIONES ENTRE EL METAL DE
IMPLANTE ORTOPEDICO
Y EL CUERPO HUMANO

RESUMEN

Los materiales de implante mds utilizados
son el acero inoxidable AlSI 316L, las
aleaciones de CoCr y la aleacion Ti6Al4V y
en este mismo orden estd su costo, la
resistencia a la corrosion y a la fatiga. En
todas ellas su elevada resistencia a la
corrosion se debe a la formacion de una
delgada pelicula de 6xido (de cromo o titanio,
segun el caso), la que puede romperse silas
condiciones mecdnicas lo permiten. Como la
posibilidad de repasivacion al interior del
cuerpo humano es baja por la escasa
presencia de oxigeno, habrd una corrosién
localizada en el punto de rotura de dicha
pelicula, que inducird fendmenos de
corrosion por friccion, por hendedura y
corrosion fatiga. En este trabajo se discuten
los diversos tipos de respuesta del cuerpo a
los implantes, como el remodelamiento y la
ostedlisis del hueso y los efectos de sitio

lejano, en especial los inmunoldgicos y los
neopldsicos.

1. INTRODUCCION

Los implantes ortopédicos se utilizan para
reemplazar parcial o totalmente las
funciones de un hueso deteriorado en el
interior del cuerpo humano. Pueden ser
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temporales (en el caso de las placas de
compresidn en fracturas de huesos largos)
o permanentes (como las protesis de fémur,
rodilla o codo). Por lo general las primeras
se retiran una vez haya sanado la fractura
mientras las segundas acompafan al
paciente durante el resto de su vida.

Los materiales disponibles son aleaciones
gue muestran una alta resistencia a la
corrosion, utilizdndose mds ampliamente las
del tipo titanio/aluminio/vanadio, cobalto/
cromo/molibdeno y aceros inoxidables de la
serie cromo/niquel/molibdeno.

Las prétesis alojadas en el interior del cuerpo
humano se encuentran rodeadas por un
medio ambiente bioldgico muy agresivo,
caracterizado por su contenido apreciable de
cloruros, bajo contenido de oxigeno,
potencial de electrodos y pH en valores que
pueden inducir corrosion, presencia de
esfuerzos torsionales altos que pueden llevar
ala deformacion de la capa pasiva, logrando
su rotura y, en el caso de las protesis articu-
lares, entrar en contacto con material
abrasivo (defritus) formado por el rozamiento
entre las superficies en cuestion.

Cuando se rompe la capa pasiva, debido a
las condiciones electroquimicas, ocurre la
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liberacion de iones, en especial de hierro,
cromo, niquel, cobalto y, en menor
proporcion, de molibdeno, titanio, aluminio
y vanadio. Si hay presencia de detritus,
éstos se diseminan por la via linfdtica,
aumentan el coeficiente de friccion entre
las superficies en contacto y someten la
protesis a esfuerzos que pueden superar
el limite de fatiga, permitiendo el fendmeno
de corrosion-fatiga.

El cuerpo responde de diferentes maneras a
los defrifus y esfuerzos. En especial, puede
ocurrir el remodelamiento del hueso o la
pérdida de su espesor o, lo que es mds

preocupante, una predisposicion a diversos
tipos de tumores.

2. PRINCIPALES METALES PARA
IMPLANTES ORTOPEDICOS

2.1 Acero Inoxidable

Se utilizan dos tipos de aceros inoxidables,
el AISI 316LR (Low carbon, remelting quality)
y el mds novedoso, Sandvik SAF 2507TM . Las
composiciones quimicas de ambos, el
primero de estructura austenitica y el
segundo de estructura duplex (austenito/
ferritica), aparecen en la Tabla No. 1

Tabla N°. 1 Composiciones quimicas de los aceros inoxidables para implantes

i d Si [ Mn s| Cr Ni [ Mo[ N[ Cu)
mdx | mdx | mdx | mdx mdx

UNS 316LR
UNS31603 0,03 0,75 2,0 0,03 [ 17-20 12-14 2-4] 0,095 0,10
LSondvikSAFZSO'/ 0,03 0,8 1,2 0,02 25 7 4( 0,28 0,05/

Se fabrican con ellos prétesis femorales,
placas de compresicn dindmicas, Idminas,
alambres o tornillas en la condicion forjada
o laminada en frio segun el caso. Por lo
general, se entregan con tratamiento térmico
a 1050 °Cy enfriamiento en agua. Los aceros
inoxidables duplex tienen mayores
propiedades mecdnicas que los austeniticos,
debido precisamente ala estructura de doble
fase (figura No. 1).

2.2 Aleaciones de cobalto cromo

Se utilizan esencialmente dos de ellas: la
del tipo CoCrMo para implantes colados a
la cera perdida y la del tipo CoNiCrMo para
los forjados (Tabla 2). Esta Jltima, tiene
mayores propiedades mecdnicas, Y
presenta, la mayor dureza en dicha serie
de aleaciones.

Tabla N°. 2 Composiciones quimicas de las aleaciones de CoCr para implantes

. A
C Si Mn Cr Ni Mo Ti Fe Co
mdx | mdx | mdx
CoCrMo
ASTM F75 0.35 1,0 1,0 |127-30 | 0-2,5 5-7 0-0,75 | Resto
CoNiCrMo
\ASTM F562 0,025 | 0,15 | 0,15 |19-21 [33-37 | 9-10,5 |[O-1 0-1,0 Restg/
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Con ellas se fabrican prétesis femorales, de
rodilla y de codo y placas para la fijacion
mecdnica de cabeza de fémur que requieran
alta rigidez mecdnica. Se les aplica un
tratamiento térmico que busca precipitar un
compuesto intermetdlico rico en cromo y
cobalto (65/35) en una matriz austenitica.

2.3 Aleacion Ti Al V

Su composicién aparece en la Tabla 3. Tiene
una estructura de doble fase, con un
precipitado B en una matriz p, COMO
resultado de un tratamiento térmico de
envejecimiento a 950 °C.

Tabla N°. 3 Composicién quimica de la aleacién de titanio para implantes

C N H (o) Fe Al \"/ Ti
mdx mdx mdx mdx mdx
Ti6Al4V
ASTM F562 0,08 0,05 10,0125 0,13 0,25 5,8/6,5| 3,5-4,5 Resto

Se emplea para fabricar protesis femorales
y, por lo general, se recubre con una capa
de hidroxiapatita, para estimular la fijacion
entre el hueso y el implante. Es muy comun
en este tipo de aleacion, utilizar el disefio
modular, que intercambia, en un mismo
vdstago, diferentes cabezas esféricas cuyos
didmetros se escogen segun las
caracteristicas de cada paciente. Estas

pueden ser de Ti6Al4V con un recubrimiento
duro de nitruro de titanio, de una aleacion
forjada del tipo Co/Cr o de material cerdmico
tenaz de alumina/zirconita

De todas las aleaciones utilizadas para los
implantes, ésta es la que muestra la mejor
combinacién de propiedades mecdnicasy la
mayor resistencia a la fatiga (Figura 1)
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Figura 1 Grdfico comparativo de las propiedades mecdnicas tipicas de las aleaciones utilizadas para implantes.
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3. FACTORES DEINESTABILIDAD DELOS
IMPLANTES

Entre ellos se pueden anotar la corrosién, el
desgaste, la rotura y mds comun en las
protesis de caderaq, el aflojamiento. Las
formas de corrosién comunes son el ataque
generalizada, por friccion, por hendedura y
la corrosion fatiga. Los fendmenos de
desgaste, rctura y aflojamiento son debidos
a combinaciones de factores interrela-
cionados, con intervencion del metal y el
ambiente bioldgico.

3.1 Corrosion de fos implantes

Todas las aleaciones aqui consideradas
deben su al-a resistencia a la corrosion a la
formacion de una capa de 6xido de cromo o
de titanio, delgada y adherente, que las
protege de la oxidacion posterior, lo que es
conocido como pasivacion.

Los fluidos del cuerpo en contacto con los
implantes cantienen una cantidad apreciable
de cloruros (2n canfidades cercanas al 0,5%),
los cuales tienen la capacidad de perforar la
capa pasiva y atacar el metal desnudo. El
hecho se agrava ya que dichos fluidos estdn
en una zona del diagrama de E vs pH
potencialmente peligrosa para algunos
metales de implante, seguin se muestra en
la Figura 2.

La capa de oxido de cromo formada sobre
un acero inoxidable se puede reforzar
aleando el metal con un mayor contenido de
cromo, molibdeno, nitrégeno o cobalto, para
lograr mayor resistencia al ataque de los
cloruros. Po- su parte el oxido de titanio, en
las condiciones normales del cuerpo, no sufre
dicho atagLe perforante. En consecuenciq,
se puede establecer una clasificacion de la
resistencia a la corrosion de las aleaciones,
de mayor a menor, asf:

Ti6Al4V[4] > CoZrMol4] > Sandvik 2507 > AlSI 316 1°

zLﬁ T T T 2
EV] ‘{
4 - = |B
I,?:'"--;"I rarroaite AL
o o - (3 fn&r.qu:‘al I|},13
— .ﬂ‘_m_k'mugi'hr
asf e el 404
’ Jona oW
QP"'.:__ l.].-Fv’.,mD’,,
st X & BGs clowrss
-DaL - -r-_";ﬁ’! B3 Sin clareros
Az2E H.z
-1} Inmunidad B
, .

i I S W S
200 2 4 8 B OO IT 14 G

Figura 2 Diagrama de Pourbaix del aomo, que
muestra las regiones de pasivacion, inmunidad y
corrosion en soluciones que contienen cloruros y sin
ellos. Seincluyen los valores caracteristicos E-pH de
varios fluidos del cuerpo. (Adaptado de Dumbleton’
y Pourbaix?).

La relacion anterior puede observarse
comparando las curvas de polarizacion del
acero inoxidable AlSI 316L, aleacion de Co/
Cry AISI 316L en solucion fisiologica artificial
(suero de Ringer lactada, también conocida
como solucion Hartmann) en la Figura 3.

Por su parte, como el contenido de oxigeno
en los fluidos intersticiales es bajo (varia entre
1/2 y 1/5 del encontrado en la solucion de
Ringer expuesta al aire®), si la capa pasiva
se rompe por la presencia de altos esfuerzos
torsionales que inducen altas deformaciones
a traccidn, la posibilidad de repasivacion es
pocay seinduce el fendmeno de la corrosion
por hendedura, cuyo mecanismo se muestra
en la Figura 4.

Si la protesis estd sometida a esfuerzos
ciclicos, p.e, los generados al caminar, que
sean suficientemente altos para inducir
deformaciones a traccion en las caras
opuestas del implante, se puede presentar
el fendmeno de corrosion fatiga. La Figura 5
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Figura 3. Curvas de polarizacidn delas aleaciones Ti6Al4V, Co/Cr/Moy AISI3 16 en solucion de Ringer lactada a 37.
Se muestra el intervalo de potenciales caracteristicos delos fluidos intersticiales en el cuerpo humano. (Adaptado

de Kovaks?).
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Figura 4. Mecanismo de
la corrosion por hendedu-
ra. Los esfuerzos de
flexion crean deformacio-
nes a traccion superficia-
les que pueden romper la
capa pasiva, creando una
grieta que se comporta
anddicamente respecto

ala matriz.

compara la resistencia a la fatiga del acero inoxidable AISI 316L con la aleacion Ti6AI4V (esta
Ultima con dos tratamientos térmicos diferentes, para producir dos tipos de microestructuras).
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Figura 5. Diagrama S-N de curvas de resistencia a la
fatiga de la aleacion Ti6AI4V con dos estructuras
diferentes comparada a la obtenida en el acero
inoxidable AISI316L. Los ensayos se hicieron al aire y

en solucion de Ringer desaireada con N, apH 5.0-7.0°.



Al comparar la grdfica de la Figura 5 con
la de la Figura 1, se observa una
disminucion apreciable en el limite de
fatiga del acero inoxidable AlISI 316L,
llegando a valores de sélo 100 Mpa
(15,000 psi) en solucion de Ringer
desaireada. La razén estriba en la baja
posibilidad de repasivacion que se
presenta en estas condiciones, unida a un
proceso de corrosion asistida por fatiga.
Este hecho explica la frecuencia
relativamente alta de rotura de implantes
de acero inoxidable, en especial las placas
de compresién dindmicas y los tornillos de
fijacion®67

Por otra parte, se puede presentar el
fendmeno de corrosién por friccion en el
punto de contacto entre dos metales,
aunque sean identicos. La friccion que se
genera en el momento del ajuste, induce
la rotura de ambas capas pasivas y si no
se repasivan instantdneamente, puede
aparecer corrosion por hendedura, o
iniciarse el proceso de corrosidn fatiga.

Otra forma de corrosidn, la galvdnica, se
da cuando dos metales diferentes se
ajustan entre si, rompen mutuamente sus
capas pasivas y tienen una diferencia de
potencial apreciable. Por ejemplo, las
mediciones en suero equino (anodic back
series) clasifican los diferentes materiales
entre si, dando valores de 3500 mV (vs SCE)
para el titanio puro, de 750 a 650 mV para
las aleaciones CoCr y de 480 mV para el
AISI316L'°. Este hecho explica fallas subitas
por corrosion cuando se colocan tornillos
de Co/Cr en placas de compresicn
dindmicas de acero inoxidable. También se
pueden pronosticar fallas que se podrian
presentar en disefios modulares de
cabezas de CoCr con vdstago de aleacion
de titanio.

3.2 Flexion y rotura de los implantes

Aunque por lo general los implantes se
disefian para trabajar a compresidn, la
presencia de cargas subitas de alta
intensidad puede causar desplazamiento del
hueso y someter al implante a cargas de
flexion o torsion superficiales, como se
muestra en la Figura 6. La distribucion
superficial de esfuerzos en esas condiciones
tiene componentes a traccion que pueden
exceder los limites de fluencia y rotura del
material (Figura 1). De esta manera se
inducen deformaciones a traccién que
causan la rotura de la capa pasiva de los

implantes y se puede iniciar el proceso de
corrosion.

Figura 6. Esquema de esfuerzos de tension por
flexion.

Otra falla comun por flexidn o rotura se da
en protesis de fémur sometidas a altos
esfuerzos de torsion. Puede deberse al
aumento del coeficiente de friccion generado
entre la superficie del acetdbulo y la cabeza
esférica, como respuesta a la presencia de
particulas provenientes del acetdbulo de
polietileno en el liquido sinovial (detritus) o por
el aflojamiento de la prdtesis en el interior
del fémur.
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3.3 Desgaste

El desgaste es mds pronunciado en el
acetdbulo de polietileno y se da por los
mecanismos de adhesion (“escurrimiento”
del polietileno de la superficie interior) o por
adhesion de la capa pasivada de dxido y
posterior desprendimiento o por el
mecanismo de abrasion por otra superficie
mds dura y rugosa.

En el ensayo de simulacion al caminar en
condiciones de desgaste abrasivo de
protesis de CoCrMo y CoNiMoCr contra un
acetdbulo de polietileno se observa una
pérdida promedio de 0,14 mm/afio, siendo
mds acentuado en el acetdbulo.

La tendencia actual en la fabricacion de los
materiales utilizados para la parte esférica
es aumentar su dureza y minimizar
rugosidad y excentricidad. Especialmente
interesantes al respecto son los
recubrimientos duros de nitruros de titanio
sobre titanio o las cabezas cerdmicas de
alimina y zirconia.

3.4 Aflojamiento

Se refiere a la pérdida de estabilidad
mecdnica de la protesis dentro del fémur.
Si ocurre, se produce una membrana de
tipo sinovial de color gris oscuro, en
cualquiera de las superficies entre el
cemento (si lo hubiere), la prétesis y el
hueso. Puede darse tanto en las
cementadas como en las no cementadas
y su incidencia aumenta con el tiempo de
implantacion. Estimula la presencia de
macrofagos, células gigantes y sus
productos de degradacicn en las cercanias
del implante.
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4. RESPUESTA DEL CUERPO A LOS
IMPLANTES®''.

El cuerpo responde a los implantes de una
manera local (en las cercanias de €l) o
sistémica (de sitio lejano). En el primer caso
se puede hablar del remodelamiento del
hueso y la ostedlisis; en el segundo caso, los
efectos se pueden clasificar en
bacterioldgicos, inmunoldgicos y neopldsicos.

4.1 Remodelamiento del hveso

En condiciones normales, el acto del caminar
induce pequefas deformaciones eldsticasen
el hueso que lo estimulan a que esté
saludable y fuerte. Con la presencia de la
prdtesis se modifica totalmente la
distribucion de los esfuerzos, al realizar la
mayor parte del trabajo de carga. El hueso
al verse liberado de parte de su funcion,
puede atrofiarse y ensancharse,
promoviendo el aflojamiento progresivo de
la protesis.

4.2 Osteolisis

Es la pérdida del hueso periprostético, en
ocasiones hasta lograr su total perforacion.
Se reconoce por Roentgenografia como un
adelgazamiento cortical difuso en el hueso
del fémur. Las causas mds comunes se
deben a recubrimiento defectuoso en el
cemento utilizado para la fijacion dentro del
fémur (polimetilmetacrilato PMMA],
hipersensibilidad o aflojamiento progresivo.
Puede darse también en las no cementadas,
que no utilizan el PMMA .Su incidencia puede
llegar al 10% en periodos de hasta 9 afios.

4.3 Efectos sistémicos bacteriologicos
Se sabe que las bacterias contribuyen a la

causa de la infeccion y dificultan su
tratamiento, ya que el implante suministra



una superficie protegida que favorece la
colonizacion y el crecimiento de ellas. La
presencia de infeccidn es especialmente alta
en los primeros meses de la intervencicn. Si
existe, ocurre primero una disminucion en el
pH a5, luego sube hasta 9 y decae al normal
de 7,4 cuando haya cesado. Se sospecha que
la corrosion asociada a algunos disefos
modulares (esfera de Co/Cr) sobre vdstago
de titanio predispone al paciente a la
infeccion local. Las aleaciones base titanio,
por ser mds estables bajo condiciones
dcidas, son menos propensas a inducir
infeccion.

4.4 Efectos sistémicos inmunologicos

Los iones de Cr, Ni y Co, cuando se liberan
de losimplantes, pueden suscitar reacciones
de hipersensibilidad. El niquel y el cromo son
alergénicos reconocidos. En la Facultad de
Odontologia de la Universidad de Antioquia
en Medellin, se reportan casos de dermatitis
de contacto causada por la presencia de
niquel. Rae®'" demuestra que los metales
utilizados en prdtesis de cadera producen
efectos tdxicos en cultivos de tejidos vy
animales.

4.5 Efectos sistémicos neopldsicos

Se reconoce que el Cr, Niy Co, cuando son
liberados de los implantes son potencial-
mente cancerigenos. Se encuentra que en
operarios expuestos a ambientes de
cromatos es mayor la incidencia de cdncer
en el pulmdn y en trabajadores de
refinerias de niquel es alto el riesgo de
rabdomiosarcomas. El titanio, aunque es

de baja toxicidad, se asocia a tumores
linforreticulares y leucemia.

Se informa de casos de tumores malignos
en los tejidos adyacentes a los implantes
(en ellos se incluyen sarcomas,
hemangioendoteliomas, linfomas
inmunobldsticos e histiocitomas fibrosas
malignas). Existe mayor incidencia de
tumores asociados a los reemplazos
totales de cadera, aunque se desconoce
la razon sistemdtica del porqué. Esto es
muy importante tenerlo en cuenta, ya que
aunqgue la expectativa de vida va en
aumento, la edad en la que se colocan los
implantes va disminuyendo.

A MODO DE CONCLUSION

El panorama aqui expuesto es una revision
somera de los diversos factores que
intervienen en la interrelacion metal de
implante-tejido bioldgico. De todos ellos,
los fendmenos asociados a la corrosion
fatiga, desgaste y estabilidad dimensional
son los de mayor incidencia. El cuerpo
reacciona a ellos de maneras muy
especificas, en ocasiones remodelando el
hueso bajo la accion de nuevos esfuerzos
en presencia de las protesis o conduciendo
a una ostedlisis, hasta lograr su total
perforacion. Preocupante es el hecho de
la mayor incidencia de tumores en
pacientes sometidos a intervenciones
totales de cadera y de lo poco que se
conoce sobre los efectos a largo plazo y
de sitio lejano por la presencia de
elementos constitutivos de los implantes en
el cuerpo.
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