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RESUMEN

Los compuestos de matriz metalica de magnesio reforzados con particulas ceramicas
han atraido una gran atencion hacia la investigacion de implantes ortopédicos
biodegradables. En este trabajo se obtuvieron compuestos de magnesio reforzados
con particulas ceramicas de CaSiOs y TiO2 por medio del aleado mecéanico para
obtener los sistemas Mg+CaSiOs, Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiO2, Mg+CaSiO3+2.5%TiO2
y Mg+CaSiO3+5%TiO2, se sinterizaron a 450°C durante 60 minutos. Se caracterizaron
los sistemas mediante las técnicas de MEB, EDX y DRX para observar la morfologia,
composicién quimica y la identificacion de las fases; también se identifico el tamafio
de grano por MO de los sistemas sinterizados. Se determind la densidad de los
sistemas sinterizados por medio del principio de Arquimedes y las propiedades
mecanicas se evaluaron por dureza Vickers y resistencia a la compresion. Asi mismo,
se evaluo la velocidad de degradacion y el pH en la solucién Ringer, asi como también
se evaluo la bioactividad en solucion Ringer/Fosfato de potasio. La morfologia y la
composicién de fases de los productos de degradacién se estudiaron por medio de las
técnicas de MEB, EDX y DRX. Los resultados de este trabajo de investigacion
mostraron que la presencia de dos fases de refuerzo mejora las propiedades
mecanicas, en tanto las propiedades fisicas de los sistemas la densidad se mantiene
comparativamente en el rango del hueso cortical (1.8 — 2.1 g/cm?®). La degradacion en
solucion Ringer mostr6 que el sistema Mg+5%TiO2 presenta una velocidad de
degradacion 8 veces mayor que el Mg puro (2.0 mm/afio para el Mg puro y 17.09
mm/afio para el Mg+5%TiO3), por el contrario, se mostré un mejor comportamiento a
la degradacion en el sistema Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 (7.25 mm/afio). El analisis por
MEB de las probetas degradadas en solucion Ringer reveld la formacién de grietas en
los sistemas las cuales estan asociadas a la pérdida de peso. Para evaluar la
bioactividad de los sistemas se utiliz6 la soluciéon Ringer con Fosfato de potasio y
durante la inmersion de los sistemas a las 6 horas se observd en los sistemas
Mg+CaSiOs, Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg puro, la formacién de hidroxiapatita en forma
de agujas. Se observo gue los sistemas alcanzaron un pH alcalino (pH 11) debido a la

generacion de iones hidroxilo (-OH). La generacién de los iones —OH son benéficos
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para la formacion de la hidroxiapatita, ya que los grupos hidroxilo sirven como
captadores de los iones Ca?*, ademas la formacién de un pH alcalino de 11 es
favorecedor para la regeneracion 0sea. Es asi que con los resultados obtenidos
muestran que el sistema Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 resulta ser un material candidato para
implantes temporales, por sus propiedades biodegradables y bioactivas que dan origen

a la formacion de la hidroxiapatita lo que promueve la union entre el hueso y material.




ABSTRACT

Magnesium metal matrix composites reinforced with ceramic particles have attracted
great attention to the research of biodegradable orthopedic implants. In this work,
magnesium composites reinforced with CaSiOs and TiO2 ceramic particles were
obtained by mechanical alloying to obtain Mg+CaSiOs, Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiOz,
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 and Mg+CaSiO3+5%TiO2 systems, were sintered at 450°C for
60 min. The systems were characterized by SEM, EDX and XRD techniques to observe
the morphology, chemical composition and phase identification; the grain size by MO
of the sintered systems was also identified. The density of the sintered systems was
determined by Archimedes principle and the mechanical properties were evaluated by
Vickers hardness and compressive strength. Likewise, the degradation rate and pH in
Ringer's solution were evaluated, as well as the bioactivity in Ringer's
solution/potassium phosphate. The morphology and phase composition of the
degradation products were studied by SEM, EDX and XRD techniques. The results of
this research work showed that the presence of two reinforcing phases improved the
mechanical properties, while the physical properties of the systems density remained
comparatively in the range of cortical bone (1.8 - 2.1 g/cm?®). The degradation in
Ringer's solution showed that the Mg+5%TiO2 system had approximately 8-fold faster
degradation rate than pure Mg (2.0 mm/year for pure Mg and 17.09 mm/year for
Mg+5%TiOz2), on the contrary, a better degradation behavior was shown in the
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 system (7.25 mm/year). SEM analysis of the degraded systems
in Ringer's solution revealed the formation of cracks in systems, which are associated
with weight loss. To evaluate the bioactivity of the systems the Ringer's solution with
potassium phosphate was used and the systems Mg+CaSiOs, Mg+CaSiO3+2.5%TiO2
and pure Mg show that after 6 hours the formation of hydroxyapatite in the form of
needles, which resembles hydroxyapatite synthesized by hydrothermal means. It was
observed that the systems reached an alkaline pH (pH 11) due to the generation of
hydroxyl ions (-OH). The generation of -OH ions is beneficial for the formation of
hydroxyapatite, since the hydroxyl groups serve as Ca?* ion scavengers, and the

formation of an alkaline pH of 11 is favorable for bone regeneration. Thus, the results
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obtained show that the Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 system is a candidate material for
temporary implants, due to its biodegradable and bioactive properties that give way to
the formation of hydroxyapatite, which promotes the union between the bone and the

material.
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OBJETIVOS

General:

Determinar las condiciones de procesamiento para el desarrollo de compuestos de

matriz metalica de magnesio reforzados con particulas de TiO2 y CaSiOs y su

evaluacién microestructural, quimica, fisica, mecéanica, biodegradacién y bioactividad.

Especificos:

Acondicionar los polvos de materia prima de Mg, CaSiOs, TiO2

Obtener polvos de compuestos de Mg/ CaSiOs/ TiOz por aleado mecanico
Caracterizar los polvos de Mg/ CaSiOs/ TiO2 por medio de MEB, DRX Y AT
Elaborar probetas por compactacion y sinterizacion

Caracterizar las probetas sinterizadas por MO, MEB y DRX

Evaluar las propiedades fisicas y mecanicas de las probetas sinterizadas por
ensayo de Dureza Vickers, densidad y compresion.

Evaluar la degradacion de las probetas sinterizadas en solucion Ringer
Caracterizar las probetas sinterizadas después de la evaluacion de la degradacion
por medio de MEB y DRX.

Evaluar la bioactividad de las probetas sinterizadas en solucion Ringer / Fosfato de
potasio.

Caracterizar las probetas sinterizadas después de la evaluacion de la bioactividad
por medio de MEB.
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ll. PROBLEMATICA

La biomedicina ha buscado el desarrollo de materiales biodegradables para
aplicaciones ortopédicas, capaces de sustituir al hueso con traumatismo o con
problemas de artrosis articular, artritis reumatoide y osteoporosis, que impiden el
normal movimiento y funcionamiento de las articulaciones. En la actualidad existen
materiales como el acero inoxidable (AISI 316L), las aleaciones de Co-Cr-Mo vy el
titanio y sus aleaciones, como la aleacion Ti6Al4V que ofrece bunas propiedades
mecanicas, sin embargo, la problematica de estos materiales es su alta densidad, su
falta de biodegradacion y bioactividad con el tejido, provocando una nula fijacion al
hueso. Por lo anterior expresado en este trabajo se desarrollara un compuesto de
matriz metélica de magnesio reforzado con particulas ceramicas de TiOz y CaSiOs,
como candidato prometedor con propiedades mecanicas similares a las del hueso

humano, biodegradable, baja densidad y bioactividad.

[1l. JUSTIFICACION

Los compuestos de matriz metalica de magnesio reforzados con particulas ceramicas
de TiO2 y CaSiOs, son candidatos prometedores para la aplicacion ortopédica debido
a sus propiedades que le confiere cada material. El magnesio posee propiedades
mecanicas similares a las del hueso humano, lo que no sucede con otros materiales
empleados en aplicaciones ortopédicas, tiene baja densidad, ademas de ser un
elemento que se encuentra en el cuerpo humano, asi el magnesio es un material
biocompatible y no toxico, lo que permite el desarrollo de implantes bioabsorbibles. El
TiO2 es un material que presenta buena biocompatibilidad y lo que lo hace ideal como
refuerzo son sus propiedades mecanicas y biodegradables ya que favorece a las
propiedades del magnesio. El CaSiOs tiene propiedades biodegradables vy
biocompatibles, ademas no es toxico para el cuerpo humano, sin embargo, lo que lo
hace ser excelente como refuerzo es la bioactividad para la matriz metélica de

magnesio.
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En cuanto a la sintesis del compuesto, el aleado mecanico resulta ser la mas viable,
debido a que el refuerzo puede ser distribuido de manera uniforme en la matriz
metalica y por medio de la sinterizaciébn se puede controlar la microestructura y
porosidad deseada para conseguir las condiciones iniciales para una posible

aplicacién como protesis.

IV. HIPOTESIS

Debido a la necesidad de desarrollar materiales biodegradables para aplicaciones
como sustituto de hueso, se requiere del estudio de nuevos materiales como los
compuestos de matriz metalica de magnesio reforzados con particulas ceramicas de
TiO2 y CaSiOsz por medio del aleado mecanico donde se pretende controlar la
distribucion de las fases ceramicas en la matriz de magnesio, por medio del control de
parametros de procesamiento, como es la relacion del porcentaje en peso de los
refuerzos de particulas ceramicas en la matriz metalica, asi como la sinterizacion
correcta de los polvos obtenidos por el aleado mecanico y la evaluacion de sus
propiedades quimicas, fisicas, mecéanicas, biodegradables y bioactivas para una

posible aplicaciébn como protesis.
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V. INTRODUCCION

Actualmente existe la necesidad de desarrollar materiales biodegradables para
aplicaciones como sustituto de hueso, lo que requiere el estudio de nuevos materiales.
Las fracturas 6seas son un resultado comuan de las lesiones o enfermedades como, la
osteoporosis, artrosis articular, artritis reumatoide o traumatismo, lo que requiere la
intervencioén quirdrgica, incorporando un sistema mecanico que sustituya la parte ésea.
Debido a lo anterior la ciencia de los materiales se ha enfocado en el desarrollo de
materiales con mejores propiedades como los materiales compuestos de matriz
metalica reforzados con particulas ceramicas, uno de los materiales con notables

avances en este rubro son los compuestos de matriz de magnesio.

Los compuestos de matriz de magnesio exhiben muchas ventajas y se han estudiado
como materiales biodegradables, esto debido a que el magnesio (Mg) como material
de implantes biodegradables ofrece tanto biocompatibilidad como propiedades
mecéanicas que se asemejan a las del hueso humano, ademas es un elemento
nutricional fundamental y se encuentra naturalmente en el cuerpo humano, lo que lo
hace un material biocompatible y promotor en la reconstruccién del hueso, ya que la
presencia de magnesio en el sistema 0seo es de gran beneficio para su crecimiento.
Una limitante que tiene el magnesio es su rapida degradacion en fluidos fisioldgicos,
lo cual trae efectos negativos en implantes metalicos permanentes, por lo que debido
a sus caracteristicas se estudia como metal para aplicaciones como implantes
temporales biodegradables, es por ello que se han buscado materiales como refuerzo
para mejorar las propiedades fisicas, mecanicas y de degradacién en los compuestos
de matriz metélica de magnesio, los refuerzos de tipo ceramico son los que mas han
llamado la atencion para su utilizacion en los materiales compuestos para aplicaciones
en implantes debido a las caracteristicas similares al hueso cortical, como la
resistencia mecéanica y biocompatibilidad, los ceramicos que son utilizados en
aplicaciones biolégicas son denominados biocerdmicas y son clasificados como
materiales biodegradables, bioactivos y biocompatibles.
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El TiO2 es una bioceramica que existe en tres formas cristalograficas (rutilo, anatasa y
brookita), se ha empleado como material de refuerzo para mejorar el comportamiento
mecéanico y también de degradacion esto debido a que la fase anatasa cuenta con un
mayor grado de hidroxilacion, propiedad que ha llamado la atencién ya que una
cantidad de TiOz-anatasa en la matriz de magnesio mejora el rendimiento de absorcion
y desorcion del hidrogeno, lo cual conlleva a que el magnesio se degrade en el fluido
fisiologico . El CaSiOs o comunmente llamado wollastonita es un silicato de calcio, que
posee propiedades como biocompatibilidad y biodegradacion, ademas de propiedades
mecanicas superiores a la de la hidroxiapatita;, el CaSiOs ha demostrado tener la
capacidad de formar capas de apatita en su superficie en fluidos corporales simulados,
lo que lo hace un material atractivo como reforzante en un material hibrido para el

mejoramiento de la bioactividad.

Con base a lo anterior, en esta investigacion se utilizo el aleado mecéanico para producir
los compuestos de matriz de magnesio reforzados con particulas de CaSiOs y
nanoparticulas de TiOz utilizando un molino atricionador, posteriormente los polvos
obtenidos fueron compactados y sinterizados. Se analizaron las fases y estructura de
los refuerzos del compuesto por difraccion de rayos X, asi como la microestructura y
composicién quimica de los sistemas, por microscopia electrénica de barrido y
microanalisis de energia (EDX). Se evaluaron las propiedades fisicas como densidad
y porosidad, las propiedades mecanicas como resistencia a la compresion y dureza
Vickers, se realizo6 la evaluacion de la degradacion y pH de los sistemas por inmersion
en solucidon Ringer y finalmente se evalud la bioactividad de los sistemas por inmersion
en solucién Ringer/Fosfato de potasio y andlisis superficial de las probetas inmersas
en solucién Ringer y Ringer/Fosfato de potasio por medio de MEB y DRX.
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VI. MARCO TEORICO

La industria biomédica requiere de nuevos materiales capaces de sustituir el hueso
humano, para tratar fracturas 6seas que son comunes debido a lesiones o
enfermedades. Los materiales metalicos siguen siendo parte esencial en aplicaciones
ortopédicas, estos deben de tener ciertas caracteristicas para su aplicacion como:
biocompatibilidad, entre los materiales comunes que se utiliza en esta aplicacién son,
el titanio y sus aleaciones, acero inoxidable 316L, aleaciones cobalto-cromo, sin
embargo, estos materiales pueden llegar a ser toxicos durante el proceso de

degradacion o corrosion [1].

Actualmente existe un gran interés en el desarrollo de materiales con mejores
propiedades como lo son los materiales compuestos de matriz metalica (MCMM por

sus siglas) reforzados con particulas ceramicas para aplicaciones biomédicas [2].

Entre los materiales mas atractivos para uso en compuestos para aplicaciones
ortopédicas esta el magnesio ya que cuenta con una buena biocompatibilidad y tiene
un efecto significativo dentro del metabolismo humano, estimulando el crecimiento del
hueso [3].

6.1. Magnesio

El magnesio (Mg) ha generado demasiado interés para su uso en la industria médica,
debido a sus propiedades fisicas y mecanicas que se asemejan a las del hueso
humano. El Mg es un metal muy ligero, cuenta con una densidad de 1.74 g/cm3y un
punto de fusién de 650°C, debido a su estructura atobmica hexagonal compacta (HCP)

y un diametro atdbmico de 0.320 nm, le permite ser aleado con Al, Zn, Zr y Ce [4-5].

El magnesio puro cuenta con propiedades similares a las del hueso humano, como la
densidad y el modulo elastico (41-45 GPa) el cual es cercano al del hueso cortical (3-
20 GPa), esto no sucede con otros materiales utilizados en prétesis, como lo es el

titanio y el acero inoxidable, ya que al desfase de propiedades de los materiales
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comunmente utilizados en protesis puede ocasionar problemas de traumatismo al
hueso [6]. En la tabla 1 se presentan las propiedades de diferentes materiales en

comparacion con las del hueso humano.

Tabla 1. Propiedades del hueso humano y materiales utilizados en implantes [1,[3].

: . Titanio y sus Acero .
Propiedades Hueso cortical tan! .y . . . Magnesio
aleaciones inoxidable
Densidad (g/cm?) 1.8-2.1 4.4-45 7.9-8.1 1.74-2.0
Dureza Vickers
(HV) 28 60 140 38.2
Modulo elastico 3-20 110-117 189-205 40-45
(GPa)
Esfuerzo de
Compresion 130-180 758-1117 170-310 65-100
(MPa)
T i MP
enacr'r?ﬁ; (MPa 3-6 55-115 50-200 15-40

Una de las propiedades que tiene el Mg es que es un material biocompatible y no
toxico, esto le permite ser aplicado en implantes bioabsorbibles, el cual permanece
dentro del cuerpo hasta la recuperacién del tejido y posterior a ello se degrada
naturalmente, es asi que no es necesario una segunda cirugia para el retiro del
implante, [4] sin embargo un problema comudn que presenta el magnesio es su rapida
degradacion en un entorno biolégico, esto presenta un problema en la aplicacion como
biomaterial ortopédico debido a que la formacion del hueso nuevo es inferior a la masa
pérdida del Mg debido a la biodegradacion, es asi que el Mg necesita biodegradarse
de 3 a 4 meses, esto para la recuperacion y formacién del hueso, hasta la
consolidacion para restaurar la resistencia, esto conlleva a que el magnesio y sus
aleaciones mantengan sus propiedades mecanicas durante 3 meses [7-8]. Una de las
areas de oportunidad consiste en estudiar y controlar la velocidad de biodegradacion

del Mg para mantener sus propiedades mecanicas.

También las impurezas tienen un papel muy importante en el magnesio para
aplicaciones biomédicas, esto es debido a que las impurezas tienen un impacto

negativo en sus propiedades, las impurezas mas comunes del magnesio son el Fe, Ni,
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Cu, esto genera que sean responsables del deterioro de la resistencia a la degradacion
de los implantes a base de magnesio por la generacion de las fases intermetalicas
durante el procesamiento, para evitar cualquier impureza se debe considerar el

magnesio de alta pureza [3].

Por lo tanto, para mejorar la velocidad de degradaciéon del magnesio manteniendo sus
propiedades mecanicas, es necesario la seleccion y adicion de refuerzos, estos
refuerzos deben de ser degradables en ambiente fisiolégico, biocompatibles,
bioactivos y sobre todo, mantener las propiedades mecénicas durante la recuperacion
del tejido, para lo cual los materiales compuestos de matriz metélica fabricados con

magnesio son una alternativa [3].

6.2. Compuestos de Matriz de Magnesio

El desarrollo de los compuestos de matriz metélica de magnesio, se ha incrementado
considerablemente debido a las propiedades fisicas y mecénicas del magnesio
haciéndolo ideal como matriz. Los compuestos de matriz metalica se basan en
seleccionar las mejores caracteristicas en tamafo y forma de los refuerzos para asi
realizar un material con propiedades mecanicas y fisicas superiores a los no

reforzados, con el fin de servir a una aplicacion especifica [9].

Los materiales compuestos de matriz metalica pueden contener multiples refuerzos
gue son quimicamente y fisicamente distintos, a estos compuestos se les denomina
hibridos ya que al contener dos tipos o formas distintas de refuerzo ya sea en
particulas, whiskers o fibras (ver figura 1), generan un efecto significativo en la matriz
al ser combinados, aprovechando asi las diferentes ventajas que tiene cada tipo de
refuerzo al ser combinados [7,10-11]. A continuacion, se describen los diferentes tipos

de refuerzos:
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o Particulas: este refuerzo influye en las propiedades del material compuesto, sin
embargo, su forma es de gran prioridad, hay particulas en formas redondas, en bloque
y plaquetas, por lo general se prefieren las plaquetas por su buena union y contacto
con un plano cristalino y se evitan las particulas con bordes afilados, ya que pueden

generar grietas cuando el material se encuentra estresado [12].

o Fibras: en comparacion con la gran cantidad de particulas existentes, se
encuentra una minoria en fibras continuas, es comun utilizar fibras simples llamadas

monofilamentos, estas son miles de fibras delgadas en un rango de 5 a 25 pm [12].

o Whiskers: son pequefas agujas de 10 a 1 um, esta forma de refuerzos se
produce a partir de electrolisis en soluciones o soélidos, debido a sus condiciones de

fabricacion tienen una densidad muy baja [12].

La combinacion de refuerzos de particulas-fibras, particulas-whiskers y particulas-
particulas es muy comuan para los compuestos hibridos de matriz de magnesio, esto
da como resultado una diversidad morfolégica de grano y distribucion del refuerzo.
Entre las combinaciones la mas exitosa es la de particula-particula dado a su
distribucion uniforme del refuerzo en la matriz; sin embargo, se pueden tener
complicaciones en caso que la matriz contenga particulas de gran tamafio en

comparacion a las del refuerzo, provocando aglomeracion y mala distribucion [13].

/-._\

' i Lku' 4
1 'u“ Wi fﬁ,‘.‘ 5

a) c)

Figura 1. Tipos de refuerzos: a) fibras, b) whiskers, c) particulas [12].
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Los tipos de refuerzo que son utilizados en los compuestos de matriz metélica de
magnesio son los ceramicos, metalicos e intermetalicos. Los refuerzos ceramicos son
los mas estudiados para los compuestos de matriz de magnesio, esto debido a las
propiedades comunes de los ceramicos lo cual los hacen deseables como refuerzo,
entre las propiedades que destacan son su baja densidad, dureza, resistencia, modulo

elastico y estabilidad térmica [14]

Para la elaboracibn de compuestos de matriz de magnesio biocompatibles y
bioactivos, se han empleado refuerzos ceramicos debido a sus caracteristicas
similares a las del hueso cortical como la resistencia, biocompatibilidad, bioactividad y
el mejoramiento de la velocidad de biodegradacion, ademas de promover mejores
interacciones con el tejido humano. Los refuerzos ceramicos empleados en
aplicaciones biomédicas son denominados bioceramicas y son clasificados como

materiales biodegradables, bioactivos y biocompatibles [6-7].

6.2.1. Di6xido de Titanio (TiOy)

El diéxido de titanio es comunmente aplicado para la generacion y almacenamiento de
energia, sin embargo, el TiO2 ha llamado mucho la atencién para aplicaciones
biomédicas, esto por ser un material biocompatible ya que ofrece un buen rendimiento
osteoconductivo. La osteoconductivad es la integracion del implante con el tejido, en
el caso del TiO2 la formacién de apatita en la superficie del material facilita la adhesion
con el hueso, ademas es un material no téxico, es antimicrobiano y su buena
reisistencia mecénica lo hace perfecto como material de carga para aplicacion en

implantes [15-16].

El TiO2 cuenta con tres polimorfos, rutilo, anatasa y brookita, sin embargo, el rutilo y la
anatasa juegan un rol importante en las aplicaciones del TiO2. La fase rutilo, tiene una
estructura tetragonal (a=b = 4.584 A, ¢ = 2.953 A) y es térmicamente mas estable que
la fase anatasa y brookita, ademas la anatasa y la brookita se transforman de manera

irreversible en rutilo al calentarse, cuenta con una densidad de 4.2 g/cm3. La fase
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anatasa tiene una estructura tetragonal (a = b = 3.782 A, ¢ = 9.502 A), cuenta con dos
planos cristalograficos especificos (101) y (001), siendo el plano (101) el mas
abundante y mas estable, tiene menor densidad que el rutilo y la brookita (3.8 g/cm?3),
ademas tiene una menor capacidad para absorber el oxigeno y un mayor grado de
hidroxilacion. La hidroxilacion es la introduccion de un ién o un radical hidroxilo (-OH),
esta reaccion se da generalmente mediante la sustitucion del hidrégeno. Por lo cual la
fase anatasa es investigada por su generacion de iones hidroxilo para aplicaciones
biomédicas como terapia fotodindmica para cancer, administradores de farmacos,
obtencion de imagenes celulares, biosensores e implantes. Para aplicacién en
implantes, la anatasa presenta una osteoconductividad mas fuerte por su mayor
absorcién de iones OH" y PO;~ en el fluido corporal, lo que facilita la nucleacion de
apatita, esto debido a que los grupos hidroxilo superficiales aumentan la reactividad y
sirven como sitios de anclaje. La fase brookita tiene un sistema cristalino ortorrombico
(a=5.436 A, b=9.166 A, c = 5.135 A) tiene una densidad de 4.1 g/cm®y no es muy
utilizada en investigaciones [17-21]. En la figura 2 se muestran las estructuras

cristalinas de la fase rutilo y anatasa.

[001] Rutile
| 1.946 A Titanium
R | —

(100} 1.983A [010] [100)

*[001)

Anatase

1.966 A

N
g~ 102.308°

N

[100]

[oo1]

Figura 2. Estructura cristalina de las fases rutilo y anatasa del TiO2 [22].
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6.2.2. Wollastonita (CaSiOs)

La wollastonita es un silicato de calcio perteneciente al grupo de los piroxenoides, de
material inorganico blanco, tedricamente, la wollastonita esta compuesta por 51.75 %
e.p. de SiO2y 48.25 % e.p. de CaO, las propiedades que destacan de este material es
su estabilidad térmica, resistencia a la corrosion y baja constante dieléctrica [23].
Consta de dos formas polimorfas con distinta estructura cristalina (véase figura 3), una
a baja temperatura que es la fase pseudowollastonita (3-wollastonita), con estructura
cristalina triclinica y una densidad de 3.09 g/cm3; la fase parawollastonita (a-
wollastonita), se encuentra a alta temperatura, su estructura cristalina es monoclinica
y cuenta con una densidad de 2.87 g/cm3, la fase B-wollastonita es transformada a a-

wollastonita cuando es sinterizada a temperatura arriba de 1125°C [24-26].

pseudowollastonita parawollastonita

-

b

-

Figura 3. Estructura cristalina de la fase pseudowollastonita y parawollastonita, las
esferas rojas son pertenecientes al oxigeno, los tetraedros azules pertenecen al SiO2

y los tetraedros grises son de calcio [27].

22




La wollastonita se ha utilizado ampliamente en plasticos, ceramicas, aplicaciones
metallrgicas, de friccion y como refuerzo en los sistemas compuestos, debido a que
el CaSiOs cuenta con buenas propiedades mecanicas, por otra parte la wollastonita
has sido investigada para su uso como biomaterial para la regeneracion del tejido, esto

por sus propiedades bioactivas y por ser un material no téxico [28-29].

Recientemente se ha encontrado que las fases de la wollastonita (B- y a-wollastonita)
tienen propiedades biodegradables, no toxicidad y de biocompatibilidad, ademas ha
mostrado tener mejores propiedades mecanicas que la hidroxiapatita y el fosfato
tricalcico, lo cual lo hacen muy atractivo para su aplicacion biomédica en implantes de
hueso, ya que presenta la capacidad de formar capas de apatita en sus superficie en
fluidos corporales simulados, esta capa que se forma es la encargada de hacer union
entre el tejido vivo y el implante, esto es gracias a la presencia de iones de Ca y Si en
la wollastonita, por otra parte la wollastonita se utiliza como reforzante en un material
hibrido para mejorar su bioactividad [30]. Es asi que la incorporacion de CaSiOz con
otros materiales, como el TiOz2, serian un material prometedor para su utilizacion como

implantes para aplicaciones biomédicas.

6.3. Biomateriales

Los biomateriales son definidos como materiales capaces de interactuar con los
sistemas biologicos, para tratar, curar o reemplazar cualquier tejido o parte del cuerpo
humano, estos materiales son distinguidos por ser biocompatibles esto quiere decir,
gue son capaces de promover una respuesta adecuada sin afectar la salud del
paciente, las caracteristicas principales de un biomaterial es la durabilidad para
minimizar las intervenciones quirargicas, no es toxico y puede ser biodegradable [31].
Los biomateriales tienen una gran posibilidad de actuar bioquimicamente al
encontrarse dentro del cuerpo, estos materiales estan divididos en inertes, bioactivos
y bioabsorbibles [32].
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o Materiales inertes: son aquellos materiales cuyo objetivo es remplazar el hueso

brindando soporte y estabilidad, sin afectar la salud del paciente. [33] Estos materiales
presentan minima reactividad quimica debido a que son poco solubles cuando se
encuentran dentro del cuerpo humano, los materiales que se encuentran dentro de
esta categoria son: la alimina (Al203), Zirconia (ZrO2), aleaciones como Cr-Co-Mo y

el acero inoxidable [32].

o Materiales bioactivos: en principio la bioactividad se define como una capacidad

de los materiales para interactuar quimicamente con el organismo, generando un
ambiente compatible con el crecimiento éseo, favoreciendo una respuesta en la
interfaz mineralizante que da lugar a la formacion de un enlace entre el tejido vivo y el
material [34]. Estos materiales forman una respuesta biolégica especifica en la
interface con el medio biolégico, formando enlaces quimicos entre el material y el
tejido, los materiales que se encuentran dentro de esta categoria es el fosfato de calcio,
y la hidroxiapatita, debido a que son los Unicos materiales con estructura similar a la

del hueso humano [32].

. Materiales bioabsorbibles o biodegradables:estos materiales tienen la

capacidad de ser compatibles con el tejido y degradarse después de la recuperacion
del hueso, ademas de ser absorbidos por el cuerpo humano, esto materiales no son
toxicos y pueden eliminarse por la orina, al igual que evitan la incomodidad de un

implante permanente o que el paciente sufra una segunda cirugia [32-33].

Entre los materiales biocompatibles se encuentran los metales, polimeros, cerdmicos.

° Biomateriales metalicos: los biomateriales metalicos han sido utilizados con

mayor frecuencia en la medicina, debido a sus propiedades mecanicas lo que ha hecho
muy atractivos. Los metales mas utilizados como biomateriales son el titanio y sus
aleaciones, la aleacién cromo-cobalto y acero inoxidable; sin embargo, se ha incluido

a la lista de biomateriales el zinc y magnesio [33].
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o Biomateriales poliméricos: Los polimeros ofrecen una mayor versatilidad como

biomateriales y se utilizan en diversas aplicaciones médicas, como en ortopedia, lentes
de contacto, reconstruccion dental, dispositivos cardiovasculares, adhesivos, entre
otros. Los polimeros comunmente utilizados en estas aplicaciones son, polietileno
(PE), poliuretano (PU), poliamida (PA), polimetiimetacrilato (PMMA), polietileno
tereftalato (PET), poliestireno (PS), &cido polilactico (PLA) y &cido poliglicdlico (PGA)
[33]. Los polimeros son inferiores a los metales y cerdmicos en términos de
propiedades mecanicas, sin embargo, poseen caracteristicas que los hacen muy
atractivos en aplicaciones biomédicas, entre ellas es su baja densidad, facil moldeo y
la posibilidad de modificarlos para lograr una maxima biocompatibilidad, donde se ha

encontrado que los polimeros son absorbidos o integrados al sistema biologico [35].

. Biomateriales ceramicos: Los materiales ceramicos se han vuelto mas

importantes como biomateriales debido a su biocompatibilidad, alta resistencia a la
corrosion y compresion, ademas por que forman parte de la constitucién del hueso
como la hidroxiapatita y fosfato tricalcico. Los bioceramicos son quimicamente inertes
en muchos ambientes y son excelentes para el crecimiento celular. Para las
aplicaciones biomédicas se encuentran tres clasificaciones de los bioceramicos,
reabsorbibles, bioactivos e inertes, en la primera clasificacion se encuentra el fosfato
de calcio, en la segunda clasificacion se encuentra la hidroxiapatita y las
vitroceramicas y en la ultima clasificacion se encuentran la alimina (Al203), zirconia
(ZrO2), dioxido de titanio (TiO2) en sus diferentes polimorfos y el carbono; en general
las bioceramicas se utilizan como refuerzos para implantes e implantes porosos para

estimular el crecimiento de hueso dentro del implante [36].

Los biomateriales tienen buena biocompatibilidad, en el caso del Mg, es un material
biocompatible con la sangre, es un idn importante en la formacion de apatitas y el
cuerpo humano contiene alrededor de 30 g donde la mayor parte se encuentra en los
musculos y en los huesos, la ingesta recomendada para no tener efectos en la salud
en un adulto es de 320 a 420 mg/dia [37-39].
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El diéxido de titanio (TiO2) forma apatita, esto se debe que el TiO2 en contacto con
fluido fisiologico simulado tiende a absorber agua y las moléculas de agua reaccionan
con el enlace Ti-O-Ti para formar grupos de hidroxido de titanio (Ti-OH), los grupos Ti-
OH formados son combinados con los iones Ca?* en el fluido para asi formar titanato
de calcio, posteriormente el titanato de calcio se combina con los iones fosfato que se
encuentran en el fluido, dando como resultad fosfato de calcio y como resultado se
forma la apatita cristalina, esto hace que se tenga una buena adherencia al hueso,
ademas el TiO2 cuenta con propiedades mecénicas como biocompatibles superiores
a las de otros materiales utilizados en biomedicina [40-42]. En un estudio realizado por
C. Cui y col. [43] en el cual se afiadieron nanoparticulas de TiO2 sobre la superficie de
una aleacion de Ti, se encontro la presencia de fosfato de calcio en la superficie de las
muestras, las nanoparticulas de TiO2 fueron inmersas en fluido corporal simulado, en
donde se observo por espectro de energia una relacion de atomos de Ca/P = 1.56, lo
cual la relacion atdmica es muy similar a la de la hidroxiapatita (HA) la cual es Ca/P =
1.16, en donde se comprueba que la adicion y la presencia de nanoparticulas de TiO2

posee una buena biocompatibilidad y bioactividad.

En el caso de la wollastonita se ha demostrado que forma capas de hidroxiapatita
cuando es inmerso en soluciones bioldgicas y cuenta con la propiedad de unirse al
hueso vivo, estos materiales que se comportan de esta manera se pueden considerar
para uso en implantes ortopédicos, desafortunadamente sufre una deficiencia en sus
propiedades mecénicas, es asi, que al combinarlo con otro material se pueden obtener

los beneficios del material bioactivo [44].

6.3.1. Biodegradacion

La biodegradacion de los biomateriales es la modificacion de sus propiedades
guimicas, fisicas y mecanicas por la accion de los organismos vivos, en esto se puede
destacar que el medio fisioldgico en que sea introducido el material, es muy agresivo
debido a la presencia de ciertos iones (Cl, Ca?*, etc.), proteinas, ademas de la

presencia de oxigeno y la modificacion del pH [32].
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Los materiales biodegradables constan de tres requerimientos principales, el primero
consta que sean materiales que puedan metabolizar con el cuerpo humano, el
segundo es la degradaciéon lenta in vivo (velocidad de degradacién menor a 0.5
mm/afio) y la tercera es que los productos de la degradacion no afecten al paciente,
ademas pueden mantener la integridad de sus propiedades durante la recuperacion
del tejido, esto en comparaciéon con los biomateriales biodegradables tradicionales
[39,45].

6.3.2. Bioactividad

La bioactividad es la propiedad que tienen algunos materiales en el cual se induce la
osteointegracion, es asi que se da la integracion biolégica entre el material y el tejido
vivo, en el caso de las bioceramicas, la bioactividad se debe a la biomineralizacion de
una fina capa de apatita en la superficie del material tras ser suspendido en fluidos
fisiolégicos simulados (FFS por sus siglas), por lo que la formacion de apatita es
indicador de la bioactividad del material. La formaciéon de la apatita en la superficie
bioactiva se realiza en un periodo corto donde se integra en la matriz 6sea para que
se metabolice como parte del tejido. La apatita formada en la bioceramica libera calcio
(Ca) que atrae a las células 6seas y las conduce a su proliferacion en los fibroblastos,
la actividad celular induce la disolucion parcial de la bioceramica y la liberacion de
iones de Ca o Ca y P, los iones liberados aumentan la sobresaturacion del fluido
biolégico provocando la precipitacién que incorpora otros iones como C03~, Mg?*, Na*,
etc. del fluido bioldgico dando lugar a la formacion de apatita en la bioceramica como
se muestra en la figura 4, la accién inicial genera una mineralizacion de la matriz
extracelular que conduce a la formacion del hueso, el enriquecimiento de los iones Ca
o Cay P en el microambiente promueve la mineralizacion 6sea y potencia la formacion
del hueso [46-47].
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Figura 4. Esquema del mecanismo in vivo de la formacién de la apatita en fluido
biologico simulado [47].

6.3.2.1. Regeneraciéon Osea

Los elementos esenciales para la regeneracibn 0sea son la osteogénesis,
osteoinduccidén, la osteoconduccion y la osteointegracion. La osteogénesis es el
proceso de formacion del tejido 6seo. Durante la regeneracién ésea, las células
osteoprogenitoras sobreviven durante el trasplante y la proliferan dando lugar a los
osteoblastos y osteocitos. La osteoinduccion es el proceso que da lugar a la
estimulacién y activacion de las células madre mesenquimatosas del tejido circundante
gue se diferencian de los condroblastos y los osteoblastos. La osteoconduccién es un
proceso que provee un ambiente apropiado para la regeneracion del hueso nuevo, en
este proceso se crea la orientacion de los vasos sanguineo y el sistema de Havers,
desde el tejido hacia el implante. La osteointegraciéon es la unién superficial entre el

tejido y el implante [48].
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6.4. Rutade procesamiento

Las rutas de procesamiento varian segun el material de la matriz y el tipo de refuerzo,
ademas este procesamiento se realiza en funcion de las propiedades que se desean
alcanzar, en base a la distribucion de las particulas reforzantes las propiedades llegan
a variar, por lo cual es deseable una distribucion homogénea de las particulas

reforzantes para lograr buenas propiedades en el compuesto [13].

Las rutas de procesamiento cominmente utilizadas para los compuestos de matriz de

magnesio pueden clasificarse en fase de estado liquido y sdlido.

6.4.1. Fase liquida

Es un tipo de técnica comunmente utilizada para los compuestos a base de Mg, este
proceso se basa en la infiltracion de los refuerzos con el metal liquido y posteriormente
su cristalizacion, para asi obtener una mezcla homogénea, en la adicion de las
particulas reforzantes en el metal liquido se logra a partir de la agitacion mecénica
mediante el uso de una pistola de inyeccion o dispersién centrifuga, el costo de
fabricacion es relativamente bajo, sin embargo el proceso en fase liquida puede
resultar en una humectabilidad insuficiente en el refuerzo, provocando asi un rechazo

en la masa fundida y el refuerzo, lo cual provoca una distribucion no uniforme [13,49].
El proceso de fase liqguida mas utilizados en compuestos hibridos de matriz de
magnesio son, fundicion por agitacion, fundicién por presion y deposicion de fundicion
desintegrada (DMD, por sus siglas en inglés) [13].

6.4.1.1. Fundicién por agitacion

La fundicién por agitacion se refiere a un proceso en el que los refuerzos en polvo se
introducen en el magnesio fundido mediante agitacion mecanica, lo cual la agitacion

mecanica es fundamental para este método. La fundicion por agitacidbn es comun
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mente aplicable para su produccién a gran escala, ademas de ser un proceso
econdémico, entre las desventajas que cuenta este proceso: 1) se necesita una
distribucion homogénea de los refuerzos para lograr una alta resistencia, sin embargo,
es dificil obtener una distribucidn homogénea en la fundicién por agitacion; 2) las
particulas de refuerzo pueden segregarse debido a la superficie de asentamiento del
refuerzo en el proceso de fusiéon y fundicion; 3) durante la fundicion por agitacion

pueden quedar porosidades no deseadas [50].

6.4.1.2. Fundicién por presién

Durante la fundicidn por presion, el refuerzo ya sean particulas, fibras o whiskers, se
hace normalmente en una preforma y se coloca en un molde de fundicién,
posteriormente la aleacion fundida de magnesio se introduce en el molde y se solidifica
a altas presiones, por esta razon la fundicidbn por presion también se denomina
infiltracidn a presion. Una de las diferencias que tiene este proceso con el proceso de
fundicion por agitacién, es que el metal puede ser presurizado durante toda la
solidificacion y esto evita la formacién porosidades. Entre las deficiencias que existe
en la fundicion por presion es principalmente en la limitacidén por la forma de la colada,
sus dimensiones y su escaza produccion a grandes cantidades, en la fabricacion de
los compuestos de matriz de magnesio por colada, la presién aplicada debe
controlarse adecuadamente, ya que una presion excesiva provocaria el atrapamiento

de gas y oxidacion del magnesio [50].

6.4.1.3. Técnica por deposicion de fundicién desintegrada

La técnica deposicién de fundicién desintegrada (DMD, por sus siglas en inglés) se
considera una combinacion versatil de la fundicién ordinaria y la conformacion por
pulverizacion, esto porque es una técnica rentable e innovadora. En el proceso de la
técnica DMD intervienen altas temperaturas de recalentamiento y baja velocidad de
impacto del gas. El proceso DMD generalmente produce una estructura con granos

finos, refuerzos distribuidos uniformemente y minima porosidad, todos estos factores

30




contribuyen a la mejora de las propiedades del compuesto, sin embargo, la viscosidad
de la masa fundida en el proceso hace que la agitacion y la distribucion homogénea
de los refuerzos sea una tarea dificil, por lo tanto, la adicion de una cantidad muy

grande de refuerzo no es recomendada para el proceso de DMD [13].

6.4.2. Fase sdlida

Este procesamiento se realiza a bajas temperaturas, baja tasa de difusion y cantidades
minimas, para esta fase se usa un material como matriz y un refuerzo, este proceso
de fase solida se realiza con la mezcla de los polvos (matriz y refuerzo) y
posteriormente son consolidados y sinterizados para obtener un compuesto final, el

proceso mas utilizado en la fase solida es la metalurgia de polvos [13].

6.4.2.1. Metalurgia de polvos

El proceso de la metalurgia de polvos consta de varios pasos, el primero es la mezcla
de la matriz y refuerzos en polvo, el segundo paso es la compactaciéon en molde a alta
presion a temperatura ambiente y el tercer paso es la sinterizacion en atmosfera
controlada para inhibir la oxidacion y a temperaturas por debajo del punto de fusién de

la matriz del compuesto. [3]

La metalurgia de polvos tiene varias ventajas para la preparacion de materiales
compuestos de matriz de magnesio, las cuales destacan: 1) la utilizacion de cualquier
material para matriz y refuerzo, ya que la reaccion entre la matriz y cualquier tipo de
refuerzo puede minimizarse con este proceso, 2) no necesita temperatura de
fabricacion alta y 3) se puede utilizar una fraccion mayor de refuerzo, entre las

desventajas que cuenta este proceso es su alto costo de procesamiento [50].
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6.4.2.1.1. Molienda mecéanica

La molienda mecanica consiste en moler polvos de metales puros, intermetalicos o
polvos prealeados y no existe transferencia del material ni homogenizacién. Este
proceso induce una fuerte deformacion en los polvos, descomponiendo la estructura
del grano grueso debido a la severa deformacion plastica. Es una técnica que se ha
utilizado ampliamente para la preparacion de materiales nanoestructurados debido a
su sencillez, la posibilidad de aplicarlo en casi todas las clases de materiales y fabricar
a grandes cantidades, entre las desventajas se encuentra la necesidad de consolidar
producto en polvo sin engrosar la microestructura, ademas el problema de
contaminacion suele ser una razén para descartar el método, al menos para algunos

materiales [51].

6.4.2.1.2. Aleacién mecanica

El aleado mecanico es un proceso en el cual involucra la mezcla de polvos en estado
sélido, ya sea de diferentes metales, aleaciones o compuestos, los cuales son molidos
conjuntamente en donde el material transferido es mezclado para obtener una aleacion
homogénea. Durante el proceso el material es deformado en repetidas ocasiones,
fracturado y las particulas son soldadas en frio por el constante choque de las bolas
durante la molienda, produciendo un refinamiento de los polvos y donde también se
pueden producir algunas reacciones quimicas en estado soélido, debido a la alta
energia de la mezcla. El aleado mecéanico es una de las rutas eficientes para realizar
el procesamiento de los polvos, esto porque ayuda a mezclar correctamente la matriz
y los refuerzos en polvo, generando compuestos con una distribucién uniforme del
refuerzo es asi que durante la aleacibn mecanica se pueden producir materiales con

microestructura y propiedades Unicas [7,13].

Existen diferentes tipos de molinos para producir polvos aleados mecanicamente,
ejemplo, el molino vibratorio, molino de bolas planetario y molino atricionador, los

cuales varian su capacidad, velocidad de operacién y temperatura [7]. La sinterizacién
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es el paso mas importante en la metalurgia de polvos ya que de paso a la integridad
mecanica y a una menor porosidad, para que este proceso sea efectivo depende a
gran medida de la temperatura de sinterizacion, tiempo, velocidad de calentamiento y

la atmosfera [13].

Entre las rutas de procesamiento para los compuestos de matriz de magnesio, la
metalurgia de polvos es la mas adecuada debido a una mayor distribucion del refuerzo
en la matriz, tamafio de particula y porosidad, lo cual ayudan a mejorar las propiedades
mecanicas Yy bioactivas del material, esto en comparacion con los procesamientos en
fase liquida ya que el magnesio es altamente reactivo e inestable en estado liquido y
es propenso a oxidarse, ademas el desarrollo de grandes granos en los compuestos

es una limitante en funcién de las propiedades mecanicas [7].

6.5. Técnicas de caracterizacion

6.5.1. Anédlisis térmico

El anadlisis térmico es una técnica que consiste en determinar los cambios fisicos o
guimicos de una sustancia cuando esta es calentada, enfriada o mantenida a una
temperatura constante en un cierto tiempo, la atmoésfera en la que se realiza puede ser
estética o dinamica con determinado caudal y los gases mas habituales son el
nitrégeno, aire, diéxido de carbono y argon, las técnicas mas comunes del analisis
térmico incluyen: analisis termogravimétrico (ATG), en el cual se ven los cambios de
peso y nos indica cuando una muestra pierde 0 gana peso, en el analisis
termodiferencial (ATD) y calorimetria diferencial de barrido (CDB), se aprecian los
cambios de temperatura y nos indican si una reaccién o cambio fisico es exotérmico o

endotérmico y son capaces de medir la variacion de calor [52].
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6.5.1.1. Andlisis termogravimétrico (ATG)

Este andlisis mide la pérdida o ganancia de peso de una muestra frente al tiempo o la
temperatura, como se muestra en la figura 5. La curva representa la variacion del peso
con respecto a la temperatura y proporciona informacién sobre la estabilidad térmica

y la composicion de la muestra [53].

(a) Temperature = const (D)

Mass
Mass

Temperature Time

Figura 5. Dos diferentes formas de medir la termogravimetria a) temperatura, b)
tiempo [52].

En la figura 6 se muestran diferentes tipos de termogramas tipicos del analisis térmico.
El primer tipo (I) corresponde a una muestra que no sufre perdida, en el tipo (Il) sufre
una pérdida de masa inicial, la cual es caracteristica de procesos de desorcion o
secado, el tipo (lll) representa una curva de descomposicion de la muestra, la cual se
puede utilizar para definir los procesos de estabilidad, el tipo (IV) indica una
descomposicion multietapa con intermedios estables, en esta curva se puede definir
los limites de estabilidad, el tipo (V) indica también la descomposicion multietapa no
bien definida, por lo cual se obtiene poca informacion de estabilidad, en el tipo (VI) es
una curva con ganancia de masa, esto es a consecuencia de la reaccién de la muestra

con el medio y por ultimo el tipo (VII) es una curva de un producto de oxidacion.
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Figura 6. Tipos de termogramas tipicos de Analisis Termogravimeétrico [52].

6.5.1.2. Analisis térmico diferencial (ATD)

El andlisis térmico diferencial mide la diferencia de los cambios de energia de la
muestra a medida que se calienta a una velocidad controlada, cuando la muestra sufre
una transformacion, el efecto de calor provoca una diferencia de temperatura (AT)
entre la muestra y un material de referencia, esta diferencia de temperatura se mide y
grafica en funcion a la temperatura, en la figura 7 se muestra el termograma diferencial

con los tipos de cambios cominmente encontrados en los materiales [54].
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Figura 7. Termograma diferencial con diferentes tipos de cambios comunes en los
materiales [53].

El andlisis térmico diferencial es considerado una técnica cualitativa y se utiliza para
estudiar las temperaturas de descomposicion, transicion de fase, puntos de fusion,

cristalizacion y estabilidad térmica [54].

La relacibn endotérmica esta atribuida a deshidratacién, deshidroxilacion,
evaporizacion, fusion y sublimacién, mientras que la relacion exotérmica esta atribuida
a las reacciones como, oxidacién, formacion de estructura cristalina y algunas

reacciones de descomposicion [55].

6.5.1.3. Calorimetria diferencial de barrido (CDB)

En la calorimetria diferencial de barrido se mide la diferencia de temperatura entre la
cantidad de calor absorbido o desprendido (dH/dT) entre la sustancia y una referencia

en funcion de la temperatura, en la figura 8 se muestra el termograma diferencial de
barrido [53].
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Figura 8. Termograma diferencial de barrido [53].

La calorimetria diferencial de barrido permite estudiar los procesos de cambio o
variacion de entalpia, donde es posible determinar los diferentes cambios fisicos o
guimicos, calores de fusion, grado de cristalizacion, ebullicion entalpias de reaccion,
etc. La diferencia que existe entre la Calorimetria Diferencia de Barrido (CDB) vy el
Analisis Térmico Diferencial (ATD) es que el CDB es un método en el cual se mide las
diferencias de energia, mientras que en el ATD es con respecto a la temperatura
[54,56].

6.5.2. Difraccidén de Rayos X (DRX)

La difraccién de rayos X es una técnica muy utilizada para el analisis de la estructura
cristalina, tamafo de cristalita, identificacion de fases, transformaciones de fase y
deformaciones. El equipo que se utiliza para realizar este andlisis es llamado
“difractdometro de rayos X", un difractometro de rayos X consta de tres elementos los
cuales son, el tubo de rayos X, portamuestras y el detector de rayos X, como se

observa en la figura 9.
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Muestra

Figura 9. Esquema del difractémetro de rayos X. [57]

El fendbmeno que ocurre durante la interaccion de los rayos X con longitud de onda del
rango entre 0.5 - 2.5 A incide en una muestra (comunmente solida) y estos rayos son
difractados por los planos cristalograficos de la muestra, ya que algunos fotones del
haz incidente se desvian con la misma longitud de onda y los atomos que componen
al material dispersan la radiacion incidente en todas direcciones y un rayo difractado
es detectado. Para que esta situacion se cumpla se debe cumplir con la ley de Bragg

que se presenta en la expresion 1 [57]:
nA = 2d sin 8 (2)

Donde d es la distancia entre los planos atémicos de la fase cristalina, A es la longitud
de onda de los rayos X incidentes y 6 es el angulo de difraccion. La intensidad de los
rayos X difractados se mide en funcién del angulo de difraccion que es 26, conociendo
los parametros experimentales 6 y A se puede identificar la orientacién de los planos,
los espectros e intensidades de difraccion resultantes del andlisis son especificos y
tienen una posicion propia de cada material, ademas el analisis del ancho de la

reflexibn nos permite calcular el tamafio de cristalita [57].
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6.5.3. Microscopia Electronica de Barrido (MEB)

La microscopia electrénica de barrido nos permite obtener informacion topogréfica,

morfologica y de composicion quimica del material. El principio del microscopio

electrénico de barrido es la generacién de imagenes, que se obtienen a partir de las

sefales emitidas por la muestra al ser impactada con un haz de electrones y estas

sefales son registradas por los detectores del equipo (detector de electrones y de

rayos X), en la figura 10 se presenta el esquema de las sefales generadas durante la

interaccion electrén y la muestra [58]. Segun la intensidad energetica de los electrones

se agrupan en secundario o retrodispersados.

haz
incidente

—~—

superficie de
Ia muestra

= o

Electrones
secundarios

Electrones
retrodispersados

b

distancia
de escape

rayos X
caracteristico

Figura 10. Esquema de las sefiales generadas durante la interaccion electrén

muestra [58].

Los electrones secundarios son caracteristicos por tener baja energia en el orden de

20-50 eV, debido a su baja energia solo pueden llegar superficialmente a la muestra,
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lo que nos permite obtener imagenes de maxima resolucion y poder hacer andlisis

superficial, observacion de fisuras, particulas y morfologia.

Los electrones retrodispersados son de alta energia y se encuentran en el orden de
10-30 keV, hay mayor interaccién con la muestra, sin embargo, la resolucién de
imagenes es baja, lo que nos permite obtener imagenes de contraste cuya tonalidad
en escala de grises es asociada al numero atdmico de los elementos quimicos

presentes en la muestra.

Para ambos tipos de imagenes es posible llevar a cabo analisis por EDX (Energy
Dispersive X-ray, por sus siglas en inglés). El detector de rayos X permite la
identificacién de los elementos que componen la muestra. EI microandlisis puede ser
de éarea, de punto y de mapeo, la identificacion de estos elementos se basa en la
determinacion de las energias (EDX) o longitudes de onda (WDX), estas magnitudes

son Unicas a la radiacion emitida por los elementos quimicos de la muestra.

6.6. Propiedades fisicas y mecanicas de los materiales compuestos

6.6.1. Densidad

La densidad en los materiales resulta ser importante, ya que en el caso de las protesis
se requiere una densidad similar a la del hueso humano en el orden de 1.8-2.1 g/cm?3.
En la tabla 2 se muestra la densidad de los materiales que se utilizaron en el proyecto,
comparandolos con la densidad del hueso humano.
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Tabla 2. Densidad del Mg, CaSiOs y TiO2, en comparacion con la densidad del hueso
humano [3,25].

Material Densidad (g/cm?)
Hueso humano 1.8-21
Mg 1.7-2.0
CaSiOs3 28-3.1
TiO2 44-45

La densidad se define como la masa entre la unidad de volumen de una sustancia u

objeto, como se muestra en la ecuacion 2 y su unidad de medida es el g/cm3.
p=M/V (2)

Donde:

M= masa

V= volumen

Dentro de la densidad existen diferentes tipos de densidad:

o Densidad real: la densidad real es la densidad absoluta y se define como la

relacion entre la masa y el volumen que ocupa un cuerpo excluyendo poros abiertos y
cerrados, esta densidad se mide experimentalmente por el método de Arquimedes y
generalmente se expresa en gramos por centimetro cubico (g/cm3) o libras por pulgada
cubica (Ib/in%) [59].

o Densidad aparente: es la relaciéon de la masa del material sélido y la suma del

volumen incluyendo los poros cerrados [59].

o Densidad tedrica: se basa en que se tiene un cristal Unico y perfecto, esto quiere
decir que no hay cambios en la orientacion de los atomos dentro de la red cristalina 'y
gue no se cuenta con imperfecciones como huecos, sin embargo, es imposible contar
con un material perfecto, es por ello que la densidad real varia con respecto al valor

de la densidad teérica, esta densidad se calcula mateméaticamente.
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Para el andlisis de la densidad existen diferentes métodos de analisis, como es el

método de empuje de Arguimedes, el cual es un método cuantitativo.

El principio de Arquimedes establece que “todo cuerpo sumergido total o parcialmente
en un fluido experimenta un empuje vertical igual al peso del fluido desalojado por el
objeto”, si el empuje es mayor que el peso del material este flotara y si el empuje es
menor que el peso del material este se hundira [60]. El empuje nos ayuda a determinar
la densidad de un cuerpo sélido, donde una muestra es pesada al aire (Wa), la cual es
determinada como la masa real, posteriormente el cuerpo sélido es sumergido en agua
(Ww) y se determina la masa aparente, este peso serd menor que el anterior y segun
el principio de Arquimedes esta diferencia se debe al empuje del agua y la diferencia
de masas del cuerpo sélido es igual a la masa del agua desalojada por el cuerpo, la

densidad de un cuerpo sélido esta dada por la expresion 3 [61-62].

w
Pa =mxpw ®3)

Donde:

pa= densidad real

pw= densidad del agua

En la figura 11 se muestra un esquema del método de medicion de densidad por el

principio de Arquimedes en una balanza hidrostética.
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Measurement in air Measurement in fluid

Fluid Support ?bi?
P H ] Balance:m, EER Balance:m,

- 4

Figura 11. Método de medicion de densidad por el principio de Arquimedes en
balanza hidrostatica [61].

Otro método de andlisis cuantitativo es el método por desplazamiento, en donde el

volumen de la muestra sélida es determinado mediante la observacién del aumento

del nivel del liquido en el que es sumergida la muestra.

En el analisis de la densidad por picnémetro, se utiliza un matraz de vidrio con un
volumen definido, este método se usa con mayor frecuencia para determinar la
densidad de los liquidos, sin embargo, también puede servir para determinar la

densidad de las muestras en polvo.

6.6.2. Porosidad

La porosidad es una de las propiedades fisicas importantes a evaluar. Las
microporosidades en los materiales biomédicos, se han utilizado para diversas
aplicaciones de regeneracion de tejidos y como funcion basica todos los tipos de
tejidos requieren la presencia de poros para mantener su vitalidad, los poros son sitios

principales para la difusién de nutrientes y la regeneracion del tejido [63].

En algunas publicaciones se ha encontrado que la porosidad afecta negativamente las
propiedades mecanicas del Mg y sus aleaciones, en particular si es utilizado para
aplicaciones biomédicas, ya que la porosidad compromete la resistencia del material,
asi como su rapida degradacion [64]. Por otra parte, la porosidad puede beneficiar al

material aumentando su bioactividad, la porosidad del hueso esponjoso y del hueso
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cortical es de 30 a 90% y 5 a 30% respectivamente. La porosidad del material influye
en las propiedades mecanicas, el hueso esponjoso cuenta con un rendimiento a la
tension de 3 al 20 MPa y un médulo elastico de 10 a 40 GPa y de acuerdo con esta
informacion y con estudios encontrados se requiere una porosidad de 15 a 20% para

mantener la integridad de las propiedades mecanicas [14,65].

La porosidad es una medida de la fraccion de un material con huecos que pueden
estar cerrados o abiertos [66]. Para calcular la porosidad de un material existen
diversas técnicas, las cuales se basan en diferentes principios y tienen distintas
capacidades. Los métodos utilizados para determinar la porosidad y la distribucion del

tamano de los poros se describen a continuacion:

o Microscopia Electrénica de Barrido: es una de las técnicas de imagen mas

utilizadas y la porosidad puede medirse mediante al analisis de imagen, en donde se
puede observar la dimension, la forma y nUmeros de poros del material. Los electrones

secundarios brindan informacién de la topografia superficial del material [66].

° Porosimetria de Intrusion de Mercurio (MIP por sus siglas en ingles “Mercury

Instrusion Porosimetry”). Es una técnica eficaz que puede utilizarse para explorar la

estructura de los poros con tamafios superiores a 3.5 nm, el principio de esta técnica
es que el volumen del metal liquido que penetra en un sélido se mide en funcién de la
presion aplicada y el analisis se basa en la ley capilar que rige la penetracion del liquido
en los poros, en esta técnica se utiliza el mercurio dado que es un liquido que no moja
para la mayoria de los materiales, debido a que su angulo de contacto es superior a
los 90° [55-56].

e Picnometria: esta técnica se utiliza para medir la densidad y el volumen de los poros
[66].

Se utiliza para determinar el porcentaje de porosidad del material por medio del

principio de Arguimedes, se calcula comparando la densidad real y la densidad tedrica

de la muestra, como se indica en la ecuacion 4 [68].
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P =100 (1 - &) (4)

Pt
Donde:
ps= densidad real

pth= densidad tedrica

6.6.3. Dureza Vickers (HV)

La dureza 6sea en una de las propiedades mas importantes del hueso, se ha
descubierto que la dureza del hueso esta fuertemente relacionada con su contenido
de minerales (calcio y fésforo) y colageno [69]. El ensayo de dureza es una prueba
mecanica que mide la resistencia de un material a la deformacion permanente cuando
este es penetrado, la dureza Vickers (HV) se encuentra estandarizado por la norma
ASTM E389 — 05A. En la tabla 3 se presenta la microdureza del hueso cortical y el

hueso esponjosos.

Tabla 3. Dureza Vickers del hueso cortical y el hueso esponjosos. [70]
Dureza Vickers (HV)

Hueso Cortical 40.4

Hueso Esponjoso 35.2

Los valores de dureza Vickers del hueso pueden variar segun la zona de indentacion.
En un estudio realizado por A. Ibrahim y col. [69], se realizaron pruebas de microdureza
en varias regiones de la diafisis tibial para estudiar las caracteristicas de distribuciéon
de la microdureza 6sea del hueso, en donde el resultado promedio obtenido del hueso

esponjoso fue de 65.04 HV y para el hueso cortical fue de 64.4 HV.

Para este ensayo se emplea como elemento indentador una pirAmide rectangular de
diamante de base cuadrada, cuyas caras laterales forman un angulo de 136°, al ser

presionado sobre el material bajo una carga con valores entre 25 y 1000 g, el tiempo
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de aplicacion de la carga durante el ensayo es entre 10 a 15 segundos, al finalizar el
ensayo se procede a medir las diagonales de la huella, el valor de la dureza Vickers
se obtiene dividendo la fuerza F(N) aplicada entre el &rea A(mm?), como se muestra
en la expresion 5; el area se determina a partir de la medicidon por microscopia optica
de las diagonales de la huella (A=d?/2sen68) [71].

F

2

F
HV == =0.1891 (5)

6.6.4. Resistencia ala compresion

Las propiedades mecéanicas del hueso estan fuertemente influenciadas por la
porosidad y mineralizacion, asi como también el tipo de hueso y las regiones del mismo
hueso [72]. En la tabla 4 se muestra la resistencia a la compresion del hueso cortical
del fémur de mujeres y hombres de distintas edades, en donde se encontré una
disminucién de la resistencia del tejido 6seo conforme aumenta la edad. Los resultados
del tejido 6seo masculino presentan una mayor resistencia a la compresion en
comparacion con las mujeres en todos los grupos de edad es asi que la edad y genero

son factores que intervienen dentro de las propiedades mecénicas del hueso [73].

Tabla 4. Resistencia a la compresion del hueso cortical de mujeres y hombres de
distintas edades. [73]

Resistencia a la Compresion (Mpa)
<30 afos 31-50 afios 51-70 >70 afos
Mujer 143.35 131.21 107.41 96.35
Hombre 161.44 149.34 135.73 122.86

El ensayo de compresion es de suma importancia debido a que los huesos estan
sometidos a una amplia variedad de cargas, al encontrarse de pie una persona el fémur
presenta un estado de compresion [74]. Este ensayo consiste en generar un estado
de compresiéon uniaxial en una probeta cilindrica con dimensiones estandarizadas

(ASTM E9 — 89A), el cual es sometida a una carga longitudinal externa a través de una
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fuerza de compresion, para realizar este ensayo es necesaria una maquina de prueba
universal electromecanica o hidraulica equipada con las platinas de compresion
apropiadas [75]. Con este ensayo permite obtener la curva de esfuerzo contra

deformacion.
6.6.4.1. Curva de esfuerzo-deformacion ingenieril

Cuando no es posible medir la deformacion que la probeta sufre longitudinalmente
como radialmente durante el ensayo de compresion, se calcula el esfuerzo-
deformacion ingenieril [76]:

F

Ao
-1, Al

E = lo = E (7)

(6)

o=

Doénde: o es el esfuerzo ingenieril, € es la deformacion ingenieril, F es la carga aplicada
A, es el area inicial de la probeta Al es el cambio de la longitud con respecto a la

longitud inicial y [, es la longitud inicial.
6.6.4.2. Curva de esfuerzo-deformacién real

Cuando es posible medir la deformacion que sufre el material durante todo el ensayo,

se puede calcular el esfuerzo y deformacion real [76]:

o=-— (8)

dl ! A
e=|T=Imn (E) =1n(70) 9)
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Dénde: o es el esfuerzo real, € es la deformacién real, F es la carga aplicada, A es el
area probeta durante el ensayo, | es la longitud de la probeta durante el ensayo, A,es

el area inicial y [, es la longitud inicial.

6.6.5. Fractografia

La fractura esta considerada como la deformacion de un cuerpo solido en dos o mas
partes debido a la ruptura de enlaces cuando se le aplica una carga. Los estudios de
los mecanismos de fractura son procesados a partir del microscopio electrénico de
barrido en donde se muestran las fracturas generadas por el ensayo de compresion o

tension. Los términos comunmente utilizados son la fractura ductil y fractura fragil.

6.6.5.1. Fractura ductil

En la fractura ductil implica una deformacion plastica, las dislocaciones se mueven
dentro de los granos y el material es deformado macroscopicamente produciendo una
estriccion, al producirse una estriccion localmente se producen microcavidades, estas
microcavidades tienen una coalescencia debido a las pequefias areas disponibles
entre ellas, cuando se produce la fractura ocurre a 45° del plano de la grieta, ya que el

maximo esfuerzo de cizalladura se origina en este angulo [77].

6.6.5.2. Fractura fragil

En la fractura fragil no se produce deformacion plastica, la rotura ocurre de manera
repentina y ocurre la fractura en un solo plano a 90° frente a la fuerza aplicada.
Comunmente las fracturas fragiles ocurren en donde existen defectos como poros,
inclusiones, etc. En las fracturas fragiles se distingue don fracturas principales, la

fractura transgranular e intergranular [77].

En la fractura intergranular la fisura o grieta se propaga a traves de los limites de grano,

mientras la fractura transgranular lo hace través de los granos, rompiendo los enlaces
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a través de los planos cristalograficos, es comun observar microscopicamente saltos
0 escalones, los cuales corresponden a los distintos planos cristalograficos, esta
fractura esta denominada como clivaje, la cual estad definida como la propagacion
rapida de la grieta por la separacion de los enlaces atomicos a lo largo de un plano
cristalografico. EI mecanismo de fractura por clivaje se da cuando la deformacion
plastica esta restringida, un ejemplo es en los materiales con estructura cristalina
cubica centrada en las caras los cuales tienen un gran niamero de sistemas de
deslizamiento y presentan una baja susceptibilidad a la fractura por clivaje, en cambio
los materiales con estructura cristalina hexagonal compacta tienen tres sistemas de

deslizamiento por grano lo cual los hacen susceptibles a la fractura por clivaje [77] .

6.6.5.3. Sistemas de deslizamiento

Un sistema de deslizamiento es la combinacién de un plano cristalografico y una
direccidon de deslizamiento del mismo, este deslizamiento se produce sobre regiones

de planos paralelos que se denominan bandas de deslizamiento.

En los materiales con estructura cristalina hexagonal compacta como el Mg su
deformacion ocurre por el deslizamiento del plano basal (0001). En la tabla 5 se
muestran los sistemas de deslizamiento del magnesio en el plano basal, prismatico y
piramidal [78].

Tabla 5. Sistemas de deslizamiento del magnesio [78].

Sistema de _ _ _ _ Piramidal

. _ Basal Prismético | Piramidal
deslizamiento [c+a]
Direccion de _ _ _ __ __

. _ [1120] [1120] [1120] [1123] [1123]
deslizamiento

Plano de _ _ _ __

. . (0001) (1010) (1011) (1011) (1122)

deslizamiento

En ocasiones la deformacion por deslizamiento no es favorable, esto es debido a

pocos sistemas de deslizamiento, obstaculos para el deslizamiento, orientaciones no

49




favorables, etc. Por estas razones se genera el mecanismo de deformacion por
maclado, la presencia de maclas genera una barrera para el movimiento de las
dislocaciones, generando un incremento en la resistencia del material. Es importante
recalcar que en el maclado los atomos se mueven interatbmicamente entre si y no hay
cambio en la estructura cristalina, sino un cambio de la orientacion de la red cristalina
[78].
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VIl. Metodologia experimental

La metodologia experimental se presenta en el diagrama de la figura 12 donde se
identifican las diferentes actividades del proyecto de investigacion.

et e i

=

120°C

v 450 rpm / 4 horas

‘ =

—

Eliminaciéon de
- humedad

Figura 12. Diagrama correspondiente a la metodologia Experimental.
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7.1. Acondicionamiento de materia prima

El acondicionamiento de la materia prima para la preparacion de los sistemas Mg,
Mg+CaSiOs, Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiO2, consistid en el desbaste mecanico del
lingote de magnesio de pureza comercial (>99.9% e.p.) para obtener rebaba, como

refuerzos ceramicos se utilizaron nanoparticulas de TiOz y Escoria Metaltrgica (EM).

Las nanoparticulas de TiO2 fueron de grado reactivo de fase anatasa con un tamafio
de particula <25nm, marca Aldrich. Los polvos de TiO2 se secaron en un horno marca

Memert U30 a una temperatura de 120°C para eliminar el agua fisisorbida.

La Escoria Metallrgica fue procesada de acuerdo al procedimiento del equipo de
trabajo, [79][80] donde se obtuvo un tamafio de particula <100um y una composicion
quimica (% e.p.): 49.0% CaO, 38% SiO2, 5% Al203, 2% MnO, 2% Fe203 y otros

compuestos menores que representan el 4%.

7.2. Arreglo experimental para el aleado mecanico

Para las pruebas de aleado mecanico se presenta en la tabla 6 el arreglo experimental

gue se llevé acabo para la elaboracién de cada compuesto.

Tabla 6. Arreglo experimental de los sistemas.
Composicion (%)

Sistemas : : ,
Mg Escoria Metalurgica TiO2
Mg 100 0 0
Mg+CaSiOs 85 15 0
Mg+2.5%TiO> 97.5 0 2.5
Mg+5%TiOs 95 0 5
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 85 12.5 2.5
Mg+CaSiOz+5%TiO> 85 10 5
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7.3. Aleado Mecéanico

Los polvos de cada sistema mostrados en la tabla 6 se introdujeron en un molino
atricionador marca Szegvari Attritor System tipo B para realizar el aleado mecanico a
una velocidad de 450 rpm durante 4 horas con tiempos de reposos de 10 min cada
hora hasta completar el ciclo, esto se llevd en una atmosfera al aire; como medio de
molienda se utilizaron bolas de acero inoxidable con un diametro promedio de 9.16
mm y la relacion de carga/bola fue de 1:20 para obtener tamafios de particulas
menores a 100um [81].

7.4. Sinterizado

Posterior al aleado mecanico se procedio a la compactacion de los polvos, el cual se
llevd cabo de forma axial en frio para obtener probetas cilindricas con un diametro de
7.7 mmy con una longitud de 6.5 mm. Las probetas obtenidas fueron sinterizadas en
un horno tubular, marca Lindberg Blue modelo HTF55322A (ver figura 13) bajo
atmosfera de argon. Cabe mencionar que la temperatura de sinterizacion fue obtenida

de las pruebas de analisis térmico.

Meme] JWFS BRIV, Laxil
Figura 13. Horno tubular para el proceso de sinterizacion.
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7.5. Caracterizacién Quimica, estructural y microestructural de los materiales

7.5.1. Caracterizacién por Microscopia Electronica de Barrido (MEB)

Para el analisis de la morfologia y compaosicion quimica de la materia prima se utilizé
un Microscopio Electronico de Barrido marca JEOL JSM-6610LV, con filamento de
tungsteno, alto vacié y voltaje de 20kV (ver figura 14). Se tomaron imagenes de
electrones secundarios y retrodispersados para su analisis, mapeo Yy la cuantificacion

elemental se realizé por medio de energia (EDX).

Figura 14. Microscopio Electrénico de Barrido, equipo JEOL JSM-6610L.

7.5.2. Caracterizacion por Difraccién de Rayos X (DRX)

La identificacion de las fases y la estructura cristalina de los polvos de la materia prima
gue se obtuvieron por aleado mecénico y de las probetas compactadas de los
diferentes sistemas, se llevd a cabo por medio de difraccion de rayos X, utilizando un
equipo PANalytical Empyrean (ver figura 15), en un rango de barrido de 10° a 80° en
26, un paso de analisis 0.02°/s, con una radiacién Ka del cobre.
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Figura 15. Difractometro, equipo PANalytical Empyrean

7.5.3. Caracterizacion microestructural por Microscopia Optica

Para observar la microestructura,determinar el tamafio y numero de grano se utilizé un
microscopio 6ptico metalografico marca Nikom eclipse MA100 (figura 16), para su
observacion las probetas fueron preparadas materialograficamente, ésta preparacion
inicié con un montaje en baquelita, posteriormente se realiz6 un desbaste con lijas de
SiC con granulometria de 500 hasta 2400 y finalmente un pulido con pasta de diamante
de 1.0y 0.25 um, esto para la determinacion del tamafio y nimero de grano de acuerdo
a la norma ASTM E112, y para observar la microestructura, las probetas fueron

atacadas con nital al 3%.
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Figura 16. Microscopio Optico, marca Nikom eclipse MA100

7.6. Caracterizacion por andlisis térmico

Para determinar la temperatura de sinterizacion de las probetas compactadas, se
analizaron los aleados mediante analisis térmico, utilizando un equipo SDT-Q600-TA
Instruments (figura 17) en un rango de temperatura de 25 a 800 °C, a una velocidad

de calentamiento de 30°C/min, en atmdsfera de aire y en argén.

Figura 17. Equipo SDT-Q600-TA Instruments.
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7.7. Evaluacién de propiedades fisicas y mecanicas

7.7.1. Densidad

La densidad de las probetas sinterizadas de los sistemas se determind
experimentalmente por medio del principio de Arquimedes, el cual se llevo a cabo
mediante una balanza analitica marca Voyager Pro provista con un kit de densidad
(ver la figura 18), el fluido que se utilizé fue agua destilada a temperatura ambiente.
Posterior a la medicion de la densidad se procedio a calcular la porosidad por medio

de la ecuacion 10.

P =100(1-2) (10)

Pt

Donde:
ps= densidad real
pth= densidad tedrica

Figura 18. Balanza analitica Voyager Pro y kit de densidad.

7.7.2. Ensayo de dureza Vickers (HV)

La evaluacion de la dureza Vickers de las probetas sinterizadas de los diferentes
sistemas se llevaron bajo la norma ASTM E384 — 05A en un quipo Buehler Micromet
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5103, como se muestra en la figura 19. Para el ensayo de dureza se realizaron 5
indentaciones por probeta con una carga de 500 g en un tiempo de 12 segundos. Las
probetas fueron preparadas materialograficamente antes de la evaluacion de la dureza
Vickers, estd preparacion consisti6 en un montaje en caliente con baquelita,
posteriormente se realizé un desbaste con lijas de SiC con granulometria de 500 hasta
2400 y finalmente un pulido con pasta de diamante de 1.0 y 0.25 pm.

Figura 19. Microdurometro, Buehler Micromet 5103.

7.7.3. Pruebas de compresion

Para la evaluacién de la resistencia a la compresion se utilizaron 3 probetas
sinterizadas de los diferentes sistemas, las cuales fueron preparadas por desbaste con
ljas de SiC con granulometria de 500 hasta 2400. Las probetas de compresion se
llevaron a cabo mediante una maquina de ensayos universales WP 300 GUNT
HAMBURG con capacidad de 20 kN a temperatura ambiente, como se muestra en la

figura 20, esta prueba se llevo bajo la norma ASTM E9 — 09A.
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Figura 20. Maquina de ensayos universales WP 300 GUNT HAMBURG.

7.8. Evaluacion de la degradaciény pH

La evaluacién de la degradacion de las probetas sinterizadas de los sistemas, se llevd
acab6 en un prototipo que se desarrollé6 para que el liquido circulara simulando el
movimiento del fluido corporal como se muestra en la figura 21, el cual consistié en un

sistema de circulacion de fluido y un controlador de velocidad.

T [ ] \
Figura 21. Prototipo simulador de fluido fisiolégico: a) sistema de circulacion de fluido
fisioldégico b) controlador de velocidad.
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Las probetas fueron inmersas en solucion Ringer de composicién quimica: (por cada
100ml): 0.600g NaCl, 0.030g KCI, 0.020g Cloruro de Calcio dihidratado (CaClz-2H20),
0.310g Lactato de Sodio (NaCsHsOs), a una temperatura ambiente y a flujo constante
de 74 ml por minuto. Se monitore6 el pH a diferentes tiempos de prueba (0 a 6) horas
para cada sistema.

La prueba de pH se llevo a cabo a temperatura ambiente durante 96 horas de
inmersion en solucién Ringer, las probetas fueron colocadas en tubos Falcon con 10
ml de solucién Ringer, y se monitoreé el pH en un equipo marca HANNA instruments
modelo HI 2221 (ver figura 22), cada 24 horas.

Figura 22. pH metro, marca HANNA instruments modelo HI2221.

Previo a las pruebas de pH y de degradacion las probetas sinterizadas, se prepararon
materialograficamente y acondicionaron para su inmersién en la solucién, que
consistio en la limpieza por ultrasonido utilizando alcohol durante 5 minutos, después
fueron secadas en aire caliente y finalmente fueron pesadas para contar con el registro
de su peso inicial. Después de las pruebas de degradacion las probetas se limpiaron
en un flujo de alcohol y se secaron en horno a 120°C durante 1 hora; por ultimo, se
realizo el registro de su peso final y se procedio a realizar su caracterizacion por MEB,
EDX y DRX.
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7.9. Evaluacién de la bioactividad

Para promover la bioactividad, se introdujeron los sistemas sinterizados en el prototipo
simulador durante 6 y 12 horas en solucién Ringer/Fosfato de potasio. La solucién
Ringer se le afiadio fosfato de potasio (200 ml), donde la composicion de la solucion
Ringer por cada 100ml: NaCl: 0.600g, KCI: 0.030g, Cloruro de Calcio dihidratado
(CaCl2:2H20): 0.020g y Lactato de Sodio (NaCsHs03): 0.310g y la solucién de fosfato
de Potasio por cada 200ml: 1.81g de Fosfato de Potasio Difasico. Antes de la
evaluacion de la bioactividad las probetas sinterizadas fueron acondicionadas con
desbaste con lijas de SiC de 500 a 2400 y limpiadas con ultrasonido utilizando alcohol
durante 5 minutos, posteriormente fueron secadas con aire caliente, al finalizar la

evaluacion se realiz6 su caracterizacion por MEB, EDX y DRX.
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VIIl. Resultados y Discusion

8.1. Caracterizacion de la materia prima

La morfologia de la materia prima para el aleado mecanico se presenta en la figura 23,
la cual fue analizada por Microscopia Electrénica de Barrido, también se realizo
microandlisis de cada material, el cual indica la pureza del Mg y del TiO2, asi como la

composiciéon elemental de la Escoria Metalurgica (EM).

En la figura 23-a se aprecian laminas curveadas del magnesio obtenidas por el limado
del lingote, el microanalisis correspondiente indica la presencia exclusiva del elemento
Mg. La Escoria Metallrgica se observa en la figura 23-b, se presenta aglomerados de
morfologia irregular y el microanalisis indica la presencia de 51.30% de O, 0.89% de
Mg, 2.72% de Al, 17.93% de Si, 26% de Ca y 1.17% de Mn. El TiOz2, presento también
particulas aglomeradas, el cual se muestra en la figura 23-c, el microanalisis indica la

presencia exclusiva de Tiy O, los cuales corresponden a la presencia de 100% TiOx.
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Figura 23. Imagenes por MEB y microanalisis por EDX de los polvos de materia
prima: a) Mg desbastado, b) Escoria Metalurgica (EM) y c¢) nanoparticulas de TiOz2.

Con el objetivo de determinar las fases presentes en la materia prima se presenta en
la figura 24 los resultados de DRX, donde se encontr6 que la rebaba de Mg
corresponde a magnesio puro de acuerdo a la carta patron JCPDS: 00-035-0821,
ademas se encontré una intensidad principal en 206: 43.03°, la cual indica la presencia
de MgO de acuerdo a la carta JCPDS: 00-001-1235. La fase MgO en las rebabas de
Mg es debido a la alta afinidad del Mg con el oxigeno, por lo que se genera la oxidacion

del Mg y sus aleaciones de forma natural [82].
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Intensidad (u.a.)

En la Escoria Metalirgica se

identifico

la fase CaSiOs conocida como
pseudowollastonita (JCPDS: 00-002-0506), también se identificaron las fases anortita

(CaAlSiz0s) (JCPDS: 00-038-0471), sillimanita (Al2SiOs) (JCPDS: 00-038-0471) y
Oxido de Calcio (CaO) (JCPDS: 00-37-1497). En los polvos de TiO2 correspondieron

a la fase anatasa de acuerdo a la carta patrén JCPDS: 01-073-1764.
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Figura 24. Patrones de DRX de polvos de inicio: a) Mg, b) Escoria Metalurgica y c)

TiOx2.
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8.2. Caracterizaciéon de los polvos aleados mecanicamente

La caracterizacion por microscopia electronica de barrido de los polvos aleados
mecanicamente se realizé en cada uno de los sistemas planteados en la tabla 6. La
Escoria Metallrgica fue renombrada como pseudowollastonita (CaSiOs) debido a que

esta fase tiene mayor presencia.

La figura 25 se muestran imagenes por MEB de los compuestos preparados por aleado
mecanico después de 4 horas de procesamiento, se pudo apreciar que en todos los
sistemas presentan un tamafo de particula promedio menor de 100 pum, asi como
también se observo en la figura 25-a una morfologia de hojuelas la cual corresponde
al Mg puro, la figura 25-b presenta aglomeracion de particulas del sistema Mg+CaSiOs
(Mg+EM) y este mismo fendmeno se aprecia en los sistemas con 2.5y 5 % con TiO>
(figura 25-c y 25-d), asi como también en los sistemas de Mg+CaSiO3+2.5%TiO>
(figura 25-e) y Mg+CaSiO3+5%TiO2 (figura 25-f). En los sistemas Mg+2.5%TiOz,
Mg+5%TiO2, Mg+CaSIO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiO3+5%TiO2 fue posible apreciar una
disminucién de tamafio de particula en comparacion con el Mg puro, fenémeno que se
asocia al proceso de aleado mecanico, donde se presenta alternancia de soldadura y
fractura de particulas, predominando ligeramente en este caso el fendmeno de fractura
sobre el de soldadura, favoreciendo de esta manera que las particulas se refinen y

homogenicen continuamente [83].
El microandlisis revelo la presencia en todos los sistemas Mg y O, asociado al polvo

oxidado de Mg. En los compuestos que contienen CaSiOs se identificaron los
elementos Ca, Si, Al'y O los cuales pertenecen a la escoria metallrgica.
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Mg+CaSiOa+2.5%TiO2 y f) Mg+CaSiOs+5%TiOx.

Figura 25. Imagenes por MEB y microanalisis por EDX de los compuestos después
del aleado mecénico: a) Mg, b) Mg+CaSiOs, c) Mg+2.5%TiOz2, d) Mg+5%TiO2, e)
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En la figura 26 se presenta el mapeo de distribucién elemental de cada uno de los

sistemas, se puede apreciar la distribucion homogénea de la fase de refuerzo, atribuido
a un adecuado proceso de aleado mecanico.

Si4at Sikal Sikal

CaKat CakKal

AlKat

Tikal

Tikal

T Kat

Figura 26. Mapeo de distribucion elemental de los polvos aleados: a) Mg, b)
Mg+CaSiOs, c) Mg+2.5%TiOz2, d) Mg+5%TiO2, €) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y f)
Mg+CaSiO3+5%TiO:x.
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Para identificar las fases presentes de los diferentes sistemas se realiz6 el andlisis por
DRX. En la figura 27 se muestra los patrones de difraccion de rayos X, donde se
observan intensidades en 26= 36.62°, 34.39° y 32.19° las cuales corresponden al Mg
de acuerdo a la carta patron JCPDS: 00-035-0821, esta fase se encontr6 en todos los
sistemas, para los sistemas Mg+CaSiOsz (2), Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 (5) vy
Mg+CaSiO3+5%TiO2 (6) se identific6 CaSiOs (JCPDS: 00-002-0506) el cual
corresponde a la escoria metallrgica, también se evidencié en todos los sistemas la
presencia de MgO conforme a la carta patrén JCPDS: 00-001-1235 en donde se
aprecian dos intensidades principales en 28: 43.03° y 62.26°. En los sistemas
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiOs3+5%TiO2 se observé una intensidad principal en
20=25.36°, el cual corresponde a la fase de TiO2-Anatasa de la carta JCPDS: 01-073-
1764. En el caso de los sistemas Mg+2.5%TiO2 y Mg+5%TiO2 no fue posible identificar
la fase TiO2-Anatasa, sin embargo, es posible apreciar una mayor intensidad en la fase
de MgO, esto en comparaciéon con los compuestos de Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y
Mg+CaSiO3+5%TiOz2, y de acuerdo con V. Shankar y col. [84] la ausencia del pico de
TiO2 asi como un amento de la intensidad de la fase MgO indican que se produjo una
reduccion del TiO2, esto se puede deber a que una cierta cantidad de TiO:z esta
reaccionando con el Mg, esto es posible porque la linea del magnesio en el diagrama
de Ellingham se encuentra por debajo de la linea del TiO2 [85]. La formacion del MgO
se puede deber tanto a la afinidad del Mg con el oxigeno, como una reaccion tipica de
oxido-reduccién que involucra el desplazamiento del oxigeno de TiO2 al Mg formando
MgO, esto de acuerdo a la ecuacién 1, la AG del 2MgO es -980 kJ lo cual es menor
qgue TiO2 AG= -705 kJ es asi que el magnesio puede reducir al TiO2 [84]. Otra
posibilidad de la ausencia de la intensidad del TiO2 puede deberse a la cantidad de
fase del TiOz lo que dificulta su deteccion por DRX.

Ti0, + 2Mg - Ti + 2MgO0 (11)
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Figura 27. Patrones de difraccion de los polvos aleados: 1) Mg, 2) Mg+CaSiOs 3)
Mg+2.5%TiOz2, 4) Mg+5%TiO2 5) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2y 6) Mg+CaSiOz+5%TiO:x.

Para la identificacion de la temperatura de sinterizacion se realizé el analisis térmico
(AT) de los polvos aleados en atmosfera de aire. En la figura 28 (a-f) se muestran
termogramas simultaneos de analisis termogravimétrico (ATG) y analisis térmico
diferencial (ATD) de los sistemas Mg+CaSiOs, Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiO2,
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2, Mg+CaSiO3+5%TiO2 y Mg puro. La curva verde corresponde
a la ganancia de masa en funcion de la temperatura (analisis termogravimétrico) y la
curva azul corresponde al analisis térmico diferencial.

Los resultados de ATD de los sistemas Mg+CaSiOsz, Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiO2,
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2y del Mg puro muestran dos reacciones exotérmicas, la primera
reaccion se da a una temperatura entre 550-570°C la cual esta asociada a la oxidacion
del magnesio, esto se debe a la gran afinidad que tiene el Mg al Oxigeno y de acuerdo
con ATG se observa una ganancia en peso por la reaccion del Mg con el medio
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produciendo su oxidacion [86]. El segundo evento exotérmico se encuentra a una
temperatura de 650°C la cual corresponde a la transformacion de Mg a MgO vy este

suceso ocurre dentro de la temperatura de fusion del Mg [87].

En los sistemas de Mg+CaSiOs3, Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiO3z+5%TiO:2 la
reaccion exotérmica que ocurre a una temperatura de 550°C - 570°C esta asociada a
la reaccion del Mg con SiO2 que contiene el CaSiOsz, es posible apreciar que la
intensidad del segundo pico exotérmico de estos sistemas a una temperatura de 650°C
disminuye, este suceso se atribuye a la reaccién del Mg residual con el SiO2 residual
de los sistemas Mg+CaSiOs y Mg+CaSiOs+2.5%TiO2, para formar Mg2Si, esto de
acuerdo a la reaccion 12-13 [88-90], en el caso del sistema Mg+CaSiO3+5%TiO2 este

SUCesO0 no ocurre.

2Mg + Si0, — 2MgO + Si (12)
2Mg + Si - Mg,Si (13)

En atmosfera de argon de acuerdo a lo investigado por el grupo de trabajo, se observo
gue a una temperatura de 450°C a 550°C se presenta una reaccién exotérmica, la cual
estaba atribuida a la reaccion del Mg con el SiO2 perteneciente del CaSiOs [91], como
se muestra en la reaccion 12-13, es por ello que la temperatura de sinterizacion se
puede llevar acabo a una temperatura de 450°C, temperatura en la que no se

encuentra ninguna reaccion.
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Figura 28. Analisis Térmico de los polvos aleados: a) Mg, b) Mg+CaSiOs, c)
Mg+2.5%TiOz2, d) Mg+5%TiOz2, €) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiOs+5%TiO2
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8.3. Caracterizacion microestructural, quimica y estructural de los sistemas
sinterizados

En la figura 29 se presentan imagenes por microscopia 6ptica (MO) de los sistemas
sinterizados a 450°C durante 60 min en atmdsfera de argon, donde se aprecia una
morfologia de granos alargados. En los sistemas que contienen la fase de escoria
metallrgica (CaSiOs), se aprecia una fase obscura (marcada con flechas rojas)

dispersa y unidas en la matriz de magnesio que corresponde al CaSiOs, este mismo

suceso ocurre en la investigacion realizada por M. Gui y col. [92] en donde los
compuestos de Mg-Al9Zn/15SiCp y Mg-Zn5Zr/15SiCp las particulas de SiC quedan
dispersas en la matrizy segregadas en los limites de grano del magnesio.

R
: 51 3+ SN

Figura 29. Morfologia de los granos de los sistemas: a) Mg, b) Mg+CasSiOs, )
Mg+2.5%TiOz2, d) Mg+5%TiO2, e) Mg+CaSiO3+2.5%TiO: y f) Mg+CaSiO3+5%TiO2

De acuerdo con la figura anterior (figura 29) se observa que el tamafio de grano
disminuye en los sistemas que contienen la escoria metallrgica y las nanoparticulas
de TiOz, esto en comparaciéon con el Mg puro. Para corroborar esta observacion se
realizo el célculo del nimero y tamafio de grano de los sistemas, el cual se midi6 a
partir de la norma ASTM E112.
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Los resultados obtenidos se presentan en la figura 30 y tabla 7, donde se confirma la
disminucion del tamafio de grano al afiadir el reforzante (EM=CaSiOzy TiOz2).
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Figura 30. Disminucion del tamafio de grano en funcion del contenido de escoria
metallrgica y TiO2 de los sistemas: 1) Mg, 2) Mg+CaSiOs, 3) Mg+2.5%TiO2, 4)
Mg+5%TiOz2, 5) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y 6) Mg+CaSiO3+5%TiO2

Tabla 7. Tamafo de grano de los sistemas sinterizados.

Sistemas Numero de grano Tamafio de grano (um)
Mg 5 64
Mg+CaSiOs3 6 45
Mg+2.5%TiO> 7 32
Mg+5%TiO> 7 32
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 8 22
Mg+CaSiOz+5%TiO: 8 22

Se observo que el tamafio de grano del magnesio fue de 64um, en el caso del sistema
Mg+CaSiOs se obtuvo un valor de 45um, en los sistemas Mg+2.5%TiO2 y Mg+5%TiO2

se presentd un tamafio de grano de 32um y para los sistemas Mg+CaSiO3+2.5%TiO2
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BEC 20kV

y Mg+CaSiO3+5%TiO2 se consiguié un tamafio de grano de 22 um. Se observa que el
tamafno de grano del Mg puro disminuye con el contenido de reforzante (CaSiOs y
TiO2) ya que las particulas duras de los polvos de CaSiOs y TiO:2 fracturan al Mg
continuamente y se soldan en frio durante el proceso de aleado mecanico lo que
provoca una reduccion del tamafio de grano [93].

Para conocer la microestructura de los compuestos sinterizados se presenta en la
figura 31 imagenes por microscopia electronica de barrido, donde se observa la
microestructura transversal de los sistemas Mg, Mg+CaSiOs, Mg+2.5%TiO2,
Mg+5%TiO2, Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiO3+5%TiO2. En los sistemas
Mg+CaSiOs3, Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiO3+5%TiO2 se observaron zonas
claras correspondientes a la escoria metaltrgica (EM). La escoria metallrgica se

encuentra dispersas en la matriz, entre los limites de grano.

WD10mm  SS52 " BEI M F n o n =] BEC /20kV - WD10mm - S§50
T . 00, 5 Sample: " ¢ 3

Figura 31. Im4genes por MEB de los compuestos sinterizados: a) Mg, b) Mg+CaSiOs,
c) Mg+2.5%TIiOz2, d) Mg+5%TiO2, e) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2y f) Mg+CaSiO3+5%TiO-.

La composicion quimica fue analizada por EDX, la cual se presenta en la figura 32,
donde se identifico la presencia de los elementos Mg y O los cuales corresponden a la
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matriz metélica y al MgO, al igual se identific6 nuevamente los elementos de Cay Si,
estos elementos son pertenecientes a la fase de CaSiOs, los cuales se identificaron

previamente por DRX.
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Figura 32. Composicién quimica de los compuestos sinterizados: a) Mg, b)
Mg+CaSiOs, c) Mg+2.5%TiO2, d) Mg+5%TiOz2, e) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2Yy f)

Mg+CaSiOa+5%TiO2.
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En la figura 33 se muestran los difractogramas de los sistemas sinterizados, en los
cuales se observa las intensidades principales en 20: 36.62°, 34.39° y 32.19° y de
acuerdo a la carta patron JCPDS: 00-035-0821 corresponde al Mg, también se
evidencio la presencia de dos intensidades principales en 20: 43.03° y 62.26° las
cuales pertenecen al MgO segun la carta patron JCPDS: 00-001-1235. Para los
sistemas Mg+CaSiOs (2), Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 (5) y Mg+CaSiO3+5%TiO2 (6), se
identific6 CaSiOz (JCPDS: 00-002-0506) y en el sistema Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 se
presenté una intensidad principal en 26: 25.36° la cual fue identificada como TiO2-
Anatasa conforme a la carta patrén JCPDS: 01-073-1764.

® Mg Magnesium (JCPDS 00-035-0821)

A MgO Periclasa (JCPDS 00-001-1235)

o CaSi0; Pseudowollastonite (JCPDS 00-002-0506)
® ® ¢ Ti0, Anatasa(JCPDS 01-073-1764)
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Figura 33. Patrones de difraccion de los sistemas sinterizados: 1) Mg, 2) Mg+CaSiOs,
3) Mg+2.5%TiO2, 4) Mg+5%TiO2, 5) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y 6) Mg+CaSiOz+5%TiO>

Es posible apreciar una mayor intensidad en la fase de MgO en los sistemas
sinterizados que contienen CaSiOs, esto en comparacion con los resultados obtenidos

de DRX de los polvos aleados que contienen CaSiOs (figura 27), esta mayor intensidad
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de los compuestos sinterizados de CaSiOs se puede deber a la reaccion del Mg con la
fase CaSiOs, en donde el Mg interactia con el SiO2 durante el proceso de sinterizacion,
esto de acuerdo al diagrama de Ellingham donde la linea de Mg se encuentra por
debajo de la linea del SiO2. La energia libre del SiO2 = -203 Kj y del TiO2 = -705, es
asi que el Mg es mas propenso de interactuar con el SiO2 que con el TiO2, esto porque
todos los 6xidos con un AG mas negativo puede reducir con mas facilidad a los 6xidos
con energias mas pequefas. Esta afirmacion es apreciable en los sistemas hibridos
(Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiO3+5%TiO2) en donde se observa un pequefio
incremento en la intensidad de MgO y se puede observar en el sistema
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 la presencia de la fase de TiO2, lo que indica que no hubo

ninguna reaccion del TiO2 con el Mg [94-95].

En los sistemas Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiO2 y Mg+CaSiO3+5%TiO2 no se encontro la
presencia de TiO2, esto se puede deber a la reaccion 11 del TiO2 con el Mg o al
contenido de TiOz que es inferior al limite de deteccion del equipo de DRX ya que para
este andlisis se requiere por lo minimo 5% de la fase de interés [96]. Este requerimiento
representa una limitacion cuando la fase analizada es una fraccion muy pequefia del

compuesto.
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8.4. Evaluacion de las propiedades fisicas y mecanicas

8.4.1. Densidad

Los resultados de la densidad realizada a los sistemas de Mg, Mg+CaSiOs,
Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiO2, Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiOsz+5%TiO2 se
muestran en la tabla 8, donde se aprecia que se obtuvo una densidad real del Mg de
1.80 g/cm?3, cuando se agregd la escoria metalirgica (CaSiOs) se incrementé la
densidad del sistema Mg+CaSiOs obteniendo una densidad del 1.88 g/cm3, esto se
debe a la mayor densidad de la escoria metalUrgica (2.35 g/cm3) en comparacion con
la del magnesio puro (1.74 g/cm®). En el caso de los sistemas Mg+2.5%TiO2 y
Mg+5%TiO2 se obtuvo una densidad de 1.80 y 1.82 g/cm?® y en los sistemas
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiO3+5%TiO2 se obtuvo una densidad de 1.84 y 1.88
g/cm? respectivamente, es posible observar que cuando se agrega un porcentaje de
peso del TiO2 la densidad de los compuestos aumenta ligeramente, esto es atribuido
a la diferencia de densidades entre el TiO2 (3.8 g/cm?) y el magnesio, mismo fendmeno
gue sucede con el sistema de Mg+CaSiOs. Por otra parte, los valores se mantienen

dentro del rango de la densidad del hueso natural (1.8-2.1 g/cm3) [3].

Tabla 8. Densidad real, teorica y porcentaje de porosidad de los sistemas.

Sistemas Den(sgi ?C?gg)R e Densi(cglz/;tglm'l'g?érica Porosidad (%)
Mg 1.80 1.74 3.44
Mg+CaSiOs 1.88 1.83 2.73
Mg+2.5%TiO> 1.80 1.79 0.55
Mg+5%TiO> 1.82 1.84 1.24
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 1.84 1.86 0.97
Mg+CaSiO3z+5%TiO> 1.88 1.90 1.05

Los valores de porosidad se muestran en la figura 34, donde el sistema Mg+CaSiOs3

presenta una porosidad del 2.73% (20.64% menor a la porosidad del Mg), en el caso
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del sistema Mg+2.5%TiO:2 la porosidad fue de 0.55%, la cual es 84.01% menor al
magnesio, en el caso del compuesto Mg+5%TiO2 hay un ligero incremento de
porosidad (1.08%) esto en comparacion con el sistema Mg+2.5%TiO.. Para los
sistemas Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiOsz+5%TiO2 se obtuvo una porosidad del
0.97 y 1.05%, respectivamente. Se observa en los sistemas que contienen la fase
reforzante de TiO2 (Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiO2, Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 vy
Mg+CaSiO3+5%TiO2) un aumento en la porosidad (>0.5%) al afiadir un porcentaje en
peso del TiO2 (2.5% y 5%), este suceso se puede deber al mayor grado de

aglomeracion de las particulas de TiO2 en la matriz de Mg [97].
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Figura 34. Porcentaje de porosidad y densidad de los sistemas: 1) Mg, 2)
Mg+CaSiOs, 3) Mg+2.5%TiO2, 4) Mg+5%TiOz2, 5) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y 6)
Mg+CaSiO3z+5%TiO2.
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8.4.2. Dureza Vickers

Los resultados de dureza Vickers se presentan en la figura 35 y tabla 9. Se obtuvo una
dureza para el Mg puro de 59.98 HV, para el sistema Mg+CaSiOs la dureza fue de
81.22 HV, en el sistema Mg+2.5%TiO2 se reportdé un valor de 62.12 HV y para el
sistema Mg+5%TiO2 de 71.22 HV, en los sistemas hibridos Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y
Mg+CaSiO3+5%TiO2 se obtuvieron valores de 88.66 y 95.78 HV, respectivamente. Los
resultados obtenidos revelaron que la adicion de un porcentaje en peso de reforzante
(CaSiOs y TiO2) con tamafio macro y nanométrico conduce a un aumento de la
microdureza de la matriz de Mg, esto se puede atribuir principalmente a la presencia
de particulas ceramicas mas duras que la matriz y a la disminucién del tamafio de
grano (ver tabla 7) [98-99].
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Figura 35. Dureza Vickers de los sistemas: 1) Mg, 2) Mg+CaSiOs, 3) Mg+2.5%TiO2,
4) Mg+5%TiOz2, 5) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y 6) Mg+CaSiO3z+5%TiO-.
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Tabla 9. Dureza Vickers de los sistemas

Sistemas Dureza Vickers (HV)
Mg 59.98
Mg+CaSiOs 81.22
Mg+2.5%TiO> 62.12
Mg+5%TiO> 71.22
Mg+CaSiO3+2.5%TiO> 88.66
Mg+CaSiO3z+5%TiO2 95.78

Es posible apreciar que la microdureza obtenida, se encuentra por encima de los
valores de la microdureza del hueso cortical 40.4 HV (linea azul) y del hueso esponjoso
35.2 HV (linea roja), sin embargo, los resultados obtenidos son comparables con los
obtenidos en otra investigacion en donde el sistema MMC-HA con distribucién
homogénea de las particulas de HA, dio como resultado una mayor microdureza (98
HV), en comparacion con los otros sistemas [100]. En otra investigacion con
compuestos hibridos de magnesio, la dureza incrementaba con el contenido de
particulas reforzantes de Al203, en donde el compuesto con mayor porcentaje en peso
de Al203 (0.75%) exhibié una mayor microdureza (86.7 HV) [101].

Para realizar una comparacion mas exacta de la dureza del hueso y la de los
compuestos, se realizé la medicion de la microdureza a una seccion de hueso de res,
en donde se obtuvo un valor de 73.36 HV (linea lila), este resultado es comparable con
el trabajo de A. Ibrahim y col. [69] el cual realiz6 microdureza en diferentes zonas de
la tibia de un ciervo, dando como un resultado del hueso esponjoso de 65.04 HV y
para el hueso cortical de 64.4 HV (linea verde). Es importante destacar que la
microdureza del hueso puede variar segun la zona de indentacion, el contenido de
minerales y de coldgeno, es asi que los resultados obtenidos estan dentro de un rango

aceptable para aplicaciones ortopédicas.
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8.4.3. Resistencia ala compresion

La resistencia a la compresion de los sistemas sinterizados se muestra en la figura 36
y en la tabla 10. Se obtuvo una resistencia del Mg de 214.46 MPa y una deformacion
del 9.47%, en el sistema Mg+CaSiOs alcanz6 una resistencia del 217.27 MPa y una
deformacion de 6.00%, para los sistemas Mg+2.5%TiO2 y Mg+5%TiO2 se presentd
una resistencia a la compresiéon de 183.60 y 243.08 MPa y una deformacién del 7%,
los sistemas hibridos (Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiOs+5%TiO2) mostraron una
resistencia del 261.27 y 306.00 MPa, respectivamente, la deformacién de estos
materiales fue de 6.9% y 7.7%. Con estos resultados se puede observar que la
ductilidad de los sistemas con reforzante y los sistemas hibridos disminuye, esto se
puede deber a la presencia de particulas ceramicas duras dentro de la matriz ddctil y
a medida que las particulas mas duras se distribuyen en la matriz de Mg actuando
como concentradores de tension. [94-95] Se observa también que la resistencia a la
compresion aumenta conforme se incrementa el contenido de refuerzo ceramico y esto
se debe a la dureza de las macroparticulas y nanoparticulas de los refuerzos
ceramicos de CaSiOs (Escoria Metalurgica) y TiO2, ademas del contenido de MgO que
funciona como fase de refuerzo y que da lugar a una mayor resistencia del material
[103].

Con los resultados mostrados es posible observar que la resistencia a la compresion
es superior a la resistencia del hueso humano (130 - 180 MPa) [1] y son comparables
a los obtenidos con otras investigaciones. Y. Wan y col. [104] obtuvieron una aleacién
de Mg-0.6Ca con una resistencia a la compresién de 273 £ 6.1 MPa y concluyen que
la aleaciébn es un material potencial para aplicaciones biomédicas. En otra
investigacién realizada por R. Rajamoni y col. [105] reportan resultados de resistencias
de 289.53 - 365.16 MPa para compuestos biodegradables de magnesio con
hidroxiapatia en donde sus resultados indicaron que los compuestos ZK30 Mg/HAP

son adecuados para implantes biodegradables que soporten cargas.
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Figura 36. Resistencia a la Compresion de los sistemas: 1) Mg, 2) Mg+CasSiOs, 3)
Mg+2.5%TiOz2, 4) Mg+5%TiOz2, 5) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y 6) Mg+CaSiO3+5%TiOx>.

Tabla 10. Resistencia a la compresion de los compuestos.

. Resistencia ala Ductilidad (%)
Sistemas .
compresion (MPa)
Mg 214.46 9.4
Mg+CaSiOs 217.27 6.0
Mg+2.5%TiO> 183.60 7.0
Mg+5%TiO> 243.08 7.0
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 261.27 6.9
Mg+CaSiO3+5%TiO2 306.00 7.7

En la figura 37 se presenta la superficie fracturada de los sistemas de Mg, Mg+CaSiOs,
Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiO2, Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiOs+5%TiO2, bajo la
carga de compresion, las fracturas de los sistemas presentan una leve inclinacion en
un angulo de 45° con respecto al eje de carga de compresion, este angulo de
inclinacion es caracteristico del Mg [91]. El analisis microestructural de la superficie de

la fractura del Mg puro reveld la presencia de bandas de cizallamiento, estas bandas
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indican la deformacién plastica que es comudn en las aleaciones de Mg y sus
compuestos [106], en los sistemas Mg+CaSiOs, Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiOz,
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiO3+5%TiO2 se presentaron bordes poco profundos,
mostrando las caracteristicas del escalén del clivaje, lo cual indica una incapacidad de
los compuestos de matriz de magnesio deformarse bajo la carga de traccidon uniaxial,
lo cual es caracteristico de la estructura hexagonal compacta del Mg. En los sistemas
Mg+CaSiOs, Mg+2.5%TiOz2, Mg+5%TiOz2, Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y
Mg+CaSiO3+5%TiO2 es posible apreciar algunas grietas y también que los tipos de
fractura por compresion de los sistemas son de fractura fragil, esto puede ser posible
a la presencia de particulas de CaSiOs y nanoparticulas de TiO2, que restringen la

macla y retrasan la deformacion lo que se le atribuye a una alta resistencia [107-108].

@

Figura 37. Resistencia a la Compresion de los compuestos: a) Mg, b) Mg+CaSiOs, c)
Mg+2.5%TiOz2, d) Mg+5%TiOz2, €) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y f) Mg+CaSiO3+5%TiOx2.
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8.5. Evaluacion de la degradacion y pH en solucién Ringer

8.5.1. Evaluacion de la degradacion

En la figura 38 se presenta la gréafica del cambio de peso de los sistemas inmersos en
solucion Ringer durante un tiempo de 6 horas. Para esta evaluacion se introdujeron
probetas completas en el prototipo simulador de fluido fisiol6gico, al terminar la corrida
las probetas fueron secadas con aire caliente sin retirar los productos de formados en

la superficie de las probetas.

Los resultados muestran que el Mg (1) y Mg+CaSiOzs (2) presentan una ganancia de
peso de 1.37% y 2.20%, lo que indica la formacion de una capa pasiva en estos dos
compuestos lo que disminuye su velocidad de degradacion, esto por la presencia de
elementos de Si y Ca provenientes del CaSiOs en el sistema Mg+CaSiOs y en el
sistema de Mg la formacién de la fase MgO protege al material de la solucion fisiolégica
[109-110]. En los sistemas 3-6 (Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiO2, Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y
Mg+CaSiO2+5%TiO2) presentan una pérdida de peso de 6.78%, 33.26%, 11.52% y
22.49%, respectivamente, esto se debe a que el TiO2 actia como catalizador para la
difusién de atomos de hidrégeno en la matriz de magnesio, una cantidad de TiOz con
Mg mejora el rendimiento de absorcion y desorcion del hidrogeno; estos resultados se
pueden derivar de la estructura del magnesio que facilita la difusién de atomos de
hidrégeno y el TiO2 en fase anatasa tiene un mayor grado de hidrogenacién lo que
conlleva que al estar en contacto el TiO2 con la matriz de magnesio en la solucion
fisioldégica acelere la reaccion de hidroxilacion formando Mg(OH)2, como se muestra
en las reacciones siguientes 14-17, esta reaccion predice la degradacion del Mg al

estar en contacto con el fluido fisiolégico [111-114].

Mgs) + 2H;0q) = Mg(OH)y(s) + Ha(g) (14)
Mg - Mg2+(aq) + 2e” (reaccién anddica) (15)
2H,0(qq) + 2e = = Hygy) + 20H™ (4q) (reaccion catddica) (16)
Mg2+(aq) + 20H4q) = Mg(OH)ys) (producto formado) a7)
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Los resultados de ganancia y pérdida de peso de los sistemas son comparables con
la aleacion Mg+0.8Ca sumergida en solucion salina Hank [115], donde se obtuvo una

pérdida de peso del Mg-0.8Ca del 6.5% y el Mg puro gano 0.14% en peso.
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Figura 38. Cambio de peso de los sistemas inmersos en solucion Ringer durante 6
horas: 1) Mg, 2) Mg+CaSiOs, 3) Mg+2.5%TiO2, 4) Mg+5%TiO2 5)
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y 6) Mg+CaSiO3+5%TiOx>.

8.5.2. Evaluacién de la velocidad de Degradacion

La evaluacion de la velocidad de degradacion de los sistemas se realizé utilizando la
formula 18 de acuerdo a la norma ASTM G31. Para la evaluacion de la velocidad de
degradacion, los sistemas fueron inmersos en solucion Ringer durante un periodo de
6 horas en un prototipo simulador de fluido fisiolégico, al finalizar la corrida las probetas

fueron limpiadas con acido cromico.
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KW

VD = ———
pxAxt

(18)

Donde:

VD = velocidad de degradacion en mm/afio
K = constante 8.76x10*

W = pérdida de peso en g

p = densidad de los compuestos en g/cm?
A= area superficial en cm

t = tiempo en horas

En la figura 39 se presentan los resultados de la velocidad de degradacién de los
sistemas, donde se aprecia que el Mg puro (1) conto con una velocidad de degradacion
de 2.0 mm/afio, el sistema Mg+CaSiOs (2) presenté un resultado de 2.54 mm/afio,
para los sistemas Mg+2.5%TiO2 y Mg+5%TiO2 (3-4) se observd una velocidad de
degradacion de 5.48 y 17.09 mm/afio, respectivamente y en los sistemas hibridos ((5)
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y (6) Mg+CaSiO3+5%TiO2) se presentd una velocidad de
degradacion de 7.25 y 13.88 mm/afio. Se observdé que la mayor velocidad de
degradacion es del sistema Mg+5%TiO2 y posteriormente el sistema hibrido
Mg+CaSiO3+5%TiO2, lo cual se asemeja a los resultados de la evaluacion de la
degradacion (figura 37) ya que estos mismos sistemas tienen una mayor pérdida de
peso, lo cual indica que una mayor cantidad de nanoparticulas de TiO2 en la matriz de
magnesio conlleva a la rapida degradacion de los sistemas.

Los resultados obtenidos son comparables con los obtenidos en otra investigacion
donde se utiliz6 una aleacion de Mg-1Ca, donde la velocidad de degradacion fue de
12.56 mm/afio, ademas observaron una elevada actividad de osteoblastos y osteocitos
alrededor del implante de Mg-1Ca, el cual fue implantado en el fémur de un conejo
durante 3 meses y se reveld que el implante de Mg-1Ca se degrado gradualmente in
vivo y se formo el hueso nuevo en 90 dias (3 meses) [116]. De acuerdo a lo anterior
se ha encontrado que una alta velocidad de adhesion mineral en la muestra ésea con
implantes de magnesio es acompafiada con una elevada actividad de los osteocitos,
explicaria la rapida formacion de hueso nuevo [117].
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Es importante destacar que la degradaciéon del Mg y sus aleaciones también se ve
afectada por la presencia de diferentes soluciones. En las pruebas in vitro se utilizan
diversas soluciones, como la solucion de NacCl, solucién Hank, Ringer, fluido fisiolégico
simulado (SBF por sus siglas en ingles), plasma artificial, etc. Es importante tener en
cuenta que la soluciones NaCl, Hank y Ringer son mas agresivas que el plasma

simulado, esto se debe principalmente el contenido de cloruro [118].
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Figura 39. Velocidad de degradacién de los sistemas 1) Mg, 2) Mg+CaSiO3, 3)

Mg+2.5%Ti02, 4) Mg+5%TiO2, 5) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y 6)
Mg+CaSiO3+5%TiO2, inmersos en solucion Ringer por un tiempo de 6 horas.

8.5.3. Evaluacion del pH

La evaluacion del pH en solucion Ringer de los sistemas en funcion del tiempo se
muestra en la figura 40. Se observa que durante las primeras 24 horas los valores de
pH incrementan de 8.34 a 10.90 en el sistema Mg+CaSiOs y el Mg puro, esto es debido
al subproductos de disolucién del magnesio que es el OH" lo que conduce a un
aumento del pH [119]. En los sistemas Mg+2.5%TiO2 y Mg+5%TiO:2 el pH aumenta de
834 a 1156 y para los sistemas hibridos (Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 vy
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Mg+CaSiO3+5%TiOz2) el pH tiende a aumentar de 8.34 a 12 durante las primeras 24

horas, este incremento de pH de estos sistemas que contienen TiO:z esta relacionado

con los productos de reaccion del TiO2 con el Mg que dan origen a la liberacion de

iones hidréxido (OH") en la solucion lo que da origen a la formaciéon acelerada del

Mg(OH)2 [120-121].
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Figura 40. Valores de pH en solucion Ringer en funcion del tiempo.

Por otra parte, la wollastonita (CaSiOs) tiende aumentar el pH cuando esta en contacto

con fluido fisiolégico simulado y este aumento alcanza valores en un rango de 9 a 10.5,

este incremento de pH se debe principalmente al intercambio ibnico de OH" del fluido

fisioldgico por iones poco estables del material como el Ca?* [30,122]. Las reacciones

18-19 del CaSiOs en solucion se presenta a continuacion:
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CaSiO5;(s) + H*(aq.) » HSIO;(aq.) + Ca**(aq.) (19)

CaSiO;(s) + OH (aq.) » Si03(OH)3(aq.) + Ca**(aq.) (20)
CaSiO;(s) + H,0(aq.) » HSIO;(aq.) + Ca?*(aq.) + OH (aq.) (21)
CaSiO;(s) + H,0(aq.) —» SiO; (aq.) + Ca**(aq.) + 2H*(aq.) (22)

Se ha encontrado en investigaciones la influencia del pH durante la formacién de la
hidroxiapatita, donde una fase dominante del fosfato de calcio comienza su formacion
a pH de 5 — 9 y esta fase se transforma gradualmente en hidroxiapatita estable por
encima de un pH de 9 [123]. Las condiciones de pH dentro del cuerpo varian, ya que
el fluido sanguineo cuenta con un pH de 7.4 y durante la regeneracion Osea se
encuentra un pH acido de aproximadamente 4.0 y durante la cicatrizacion el pH se
convierte neutro y a medida que avanza la recuperacion 0sea se vuelve alcalino con
pH 11; por lo tanto, con los resultados obtenidos se tiene valores de pH dentro de las
condiciones similares al entorno local del hueso [124]. En la investigacion realizada
por S. Wang y col. [125] indican que los materiales utilizados como implantes al

contacto directo con el fluido pueden crear un ambiente alcalino.
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8.6. Caracterizacién por MEB y DRX de las probetas de degradacion

Con el objetivo de conocer la morfologia y la composiciéon quimica de la superficie de
las probetas expuesta en la solucion Ringer durante un tiempo de 6 horas de inmersion
se presenta la figura 41 imagenes de microscopia electronica de barrido vy
microanalisis (EDX) de los sistemas. Se puede observar que en los sistemas de Mg
(1), Mg+CaSiOs (2) y Mg+5%TiO2 (4) presentan una morfologia esférica, siendo los
productos formados durante la inmersién en la solucidon Ringer, por otra parte, en el
sistema de Mg se observa una morfologia de aglomerados fibrosos, donde el analisis
por EDX revel6 la presencia de Mg y O correspondiente a la brucita (Mg(OH)2). En los
sistemas Mg+2.5%TiO2 (3), Mg+5%TiO2 (4), Mg+CaSiOs3+2.5%TiO2 (5) vy
Mg+CaSiO3+5%TiO2 (6) se observo la formacion de grietas asociadas a una
contraccién la cual es manifestada por la pérdida de peso que se observé en la figura
37, también se encontro la formacion de una capa de particulas irregulares producidas,
la cuales son pertenecientes a los productos de reaccidon, estos productos son
formados durante la interaccion de los sistemas con el fluido. El microandlisis por EDX
reveld que estos productos de reaccion estan constituidos principalmente de Mg, O y
Cl. Cuando los sistemas son expuestos en una solucion fisiolégica de Ringer, la
disolucion quimica y la penetracion del electrolito dan lugar a una corrosion
espontanea en toda la superficie lo que provoca una rapida degradacion de la
superficie del magnesio, un producto de la disolucién del Mg es el ion —OH que
promueve la precipitacion del Mg(OH). cuya estructura cristalina es hexagonal
compacta, los iones Cl- que se encuentran en la solucion fisiologica penetran
facilmente la capa de hidréxido, acelerando la degradacion del material debido a que
el cloruro se acomoda facilmente en la estructura del Mg(OH)2 [126].

Por otra parte, se encontrd la presencia de Ca y Si en los sistemas Mg+CaSiOs,

Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiO3+5%TiOz, los cuales pertenecen a la fase CaSiOs
identificados por DRX.
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Elemento | Peso% | Atomico %

C 5.89 871

0 60.29 86.92

Na 0.85 065

Mg 31.38 2292

Cl 1.59 0.80

s i Total | 100.00

ull Scale 8350 cbs Cursor. 2477 (68 cls)

Elemento Peso % Atomico%

0 60.40 67.63
Na 033 0.26
Mg 32.31 2381
Al 0.02 0.01
Si 0.24 0.15
] 159 0.80
Ca 0.28 0.12

y ! Total 100.00

BEC 20kV WD10mm 3962

ull Scale 22779 cis Cursor: 1.7684 (547 cts)

Elemento | Peso% | Atomico %

C 518 7.72
0 59.95 66.99
Na 015 0.12
Mg 33.34 2451
Cl 1.14 0.58
Ti 023 0.09
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Figura 41. Imagenes por MEB y microanalisis por EDX de la superficie de los
sistemas inmersos en solucion Ringer durante 6 horas: a) Mg, b) Mg+CaSiOs, ¢)
Mg+2.5%TiOz2, d) Mg+5%TiO2, e) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y f) Mg+CaSiOz+5%TiOx.

93




En la figura 42 se observan los patrones de difraccion de la superficie de los sistemas
después de su inmersion a 6 horas en solucion Ringer. En todos los sistemas se
aprecian 3 intensidades principales en 26: 37.98°, 18.52° y 58.67° los cuales son
correspondientes al Mg(OH)2 (brucita) esto de acuerdo a la carta patron JCPDS 01-
081-0562. En los patrones de difraccién se observé una mayor intensidad de la fase
Mg(OH)z en los sistemas que contienen las nanoparticulas de TiO2 (Mg+2.5%TIiOz,
Mg+5%TiO2, Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiOsz+5%TiO2) esto en comparacion con
los sistemas que no contienen TiO2 (Mg y Mg+CaSiO3). Esta mayor intensidad esta
asociada a una mayor cantidad de Mg(OH): en la superficie de los sistemas debido a
la interaccion que existe entre el TiO2 y la matriz de Mg al estar en contacto con la
solucion fisiologica y que da como resultado a una mayor formacion de Mg(OH)2
acorde a las reacciones 14-17. En los sistemas Mg y Mg+CaSiOs la presencia de una
menor intensidad de la fase Mg(OH). es debido a un menor ataque de corrosion, lo
cual se puede observar en la ganancia en peso de la figura 38, esto es debido al
contenido de Ca y Si en la superficie de los sistemas, ya que estos elementos protegen
al material de los iones cloruro que degradan el material [109]. El Mg(OH)2 formado en
los sistemas actla como capa protectora para la precipitacion de los elementos Ca y
P, sin embargo, la presencia de los iones Cl rompen esta capa de Mg(OH)2 provocando
la degradacion del material, por lo tanto es de suma importancia disminuir la formacion

de Mg(OH)2 en la superficie de los sistemas para la formacion de la hidroxiapatita [127].
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Figura 42. Patrones de difraccion de la superficie de los sistemas inmersos en

solucion Ringer: 1) Mg, 2) Mg+CaSiOs, 3) Mg+2.5%TiOz2, 4) Mg+5%TiOz, 5)
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y 6) Mg+CaSiO3+5%TiOs2.
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8.7. Evaluacién de la Bioactividad

En la figura 43 y 44 se muestran imagenes por MEB y microandlisis por EDX de la
superficie de los sistemas Mg, Mg+CaSiOs, Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiO2,
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiO3+5%TiO2 inmersos en solucién Ringer/Fosfato de
Potasio durante 6 y 12 horas, respectivamente. Se puede apreciar que durante las 6
horas los sistemas Mg, Mg+CaSiOs y Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 presentan en su
superficie una morfologia de fibras y aglomerados, esta morfologia se sigue formando
en el sistema Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 hasta las 12 horas (figura 44), sin embargo, en el
caso de los sistemas Mg y Mg+CaSiOs después de las 6 horas la capa superficial es
desprendida, pero posterior a ello se sigue formando las fibras hasta las 12 horas, esta
morfologia de fibras es caracteristica de la hidroxiapatita (HAp) al ser sintetizada por
medios hidrotérmicos [127]. El andlisis por EDX durante las 6 horas se encontrd la
presencia de Mg, Ca, P, Cl, Na, O y K para los sistemas Mg, Mg+CaSiOs,
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2, donde las sefiales de Ca, P y O son elementos constituyentes
de la hidroxiapatita [Cai10(PO4)s(OH)2]. Por otra parte, los sistemas Mg+2.5%TiOz,
Mg+5%TiO2 y Mg+CaSiO3+5%TiO2 durante las 6 horas de inmersién en la solucién
Ringer/Fosfato de potasio, presentaron grietas debido a la contraccidn por pérdida de
peso, a las 12 horas el sistema Mg+CaSiO3+5%TiO2 se ha degradado por completo,
en el microanalisis de los sistemas Mg+2.5%TiO2 y Mg+5%TiO2 no se encontrd la
presencia de Cay en el sistema Mg+CaSiO3+5%TiO2 no se detecto la presencia de P,
lo cual indica la ausencia de hidroxiapatita, de acuerdo con estos resultados se
corroborar la influencia de las nanoparticulas del TiO2 dentro de la matriz de magnesio,
como difusor de hidrégeno generando la degradacién, de igual manera la mayor
cantidad de nanoparticulas de TiO2 conlleva a la rapida degradacion de los sistemas,
como en el sistema Mg+CaSiOs+5%TiO2 que al contener mayor cantidad de
nanoparticulas de TiO2 se degrada en su totalidad y no permite la formacion de la

hidroxiapatita.
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Figura 43. Imagenes por MEB y microanalisis por EDX de la superficie de los
sistemas inmersos durante 6 horas en solucion Ringer/Fosfato de Potasio: a) Mg, b)
Mg+CaSiOs, ¢) Mg+2.5%TiOz2, d) Mg+5%TiOz2, e) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y f)
Mg+CaSiO3+5%TiOx.
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Figura 44. Imagenes por MEB y microanalisis por EDX de la superficie de los
sistemas inmersos durante 12 horas en solucion Ringer/Fosfato de Potasio: a) Mg, b)
Mg+CaSiOs, ¢) Mg+2.5%TiOz2, d) Mg+5%TiOz2, €) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y f)
Mg+CaSiO3+5%TiO2.
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Para establecer la relacion atémica Ca/P de los sistemas Mg, Mg+CaSiOs,

Mg+CaSiO3+2.5%TiO:2 en los que se ha formado hidroxiapatita, se realizo un analisis

cuantitativo que se muestra en la tabla 11. Debido a que los valores se mantienen con

una relacion molar menor de 1.5, la hidroxiapatita presente en los sistemas es

deficiente de calcio, lo que implica la existencia de vacancias de calcio en el material,

esto debido a que la hidroxiapatita en fase pura tiene una relacion molar Ca/P de 1.67,

si la relacion molar es de 1.5 o menor la fase de hidroxiapatita tiene una deficiencia de

calcio y si la relacion molar es mayor a 1.67 la HAp contienen grupos carbonato [128].

Sin embargo, los materiales que contienen una relacién Ca/P < 1 la bioadsorcion se

lleva mas rapido y una relacion Ca/P > 2 aumenta la insolubilidad, por lo que no es

adecuado tener una relacion mayor si se requiere para implantes bioadsorbibles [129].

Tabla 11. Andlisis cuantitativo de la relacion atbmica Ca/P de los sistemas

Sistemas . Tiempo de Elemento Relacion atémica
inmersion (h) Cal/P
O 42.72
Mg 6 Ca 13.07
P 15.54
O 49.83
Mg 12 Ca 2.72
P 17.51
O 36.36
Mg+CaSiOs3 6 Ca 21.05
P 17.11
o] 48.26
Mg+CaSiOs3 12 Ca 8.25
P 19.48
O 52.30
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 6 Ca 4.90
P 14.06
O 37.87
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 12 Ca 9.58
P 12.37

El mapeo elemental de los sistemas inmersos en solucidon Ringer/Fosfato de potasio

después de 6 horas se muestra en la figura 45, el cual se puede apreciar la distribuciéon

homogénea de los elementos P y Ca en los productos de reaccion formados en la
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superficie de los sistemas Mg, Mg+CaSiOs, Mg+CaSiO3+2.5%TiO2, esto nos indica la
formacion de la hidroxiapatita.
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Figura 45. Mapeo de distribucion elemental de los sistemas inmersos durante 6 horas
en solucién Ringer/Fosfato de Potasio: a) Mg, b) Mg+CasSiOs, ¢) Mg+2.5%TiOz2, d)

Mg+5%TiO2, €) Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y f) Mg+CaSiO3+5%TiOx.
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Para comprobar la existencia de la hidroxiapatita en los sistemas Mg, Mg+CaSiOs,
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 después de 6 horas de inmersion en la solucion Ringer/Fosfato
de potasio, se realiz6 andlisis por DRX (figura 46), en donde se encontr6 dos
intensidades principales en 26: 31.70° y 32.20° las cuales corresponden a la
hidroxiapatita de acuerdo a la carta patron JCPDS 99-100-2330 y de acuerdo al
microanalisis la identificacion de los elementos P, Ca y O corroboran la presencia de
la fase de hidroxiapatita. La formacion de la hidroxiapatita en la superficie de los
sistemas se debe a los grupos hidroxilo (OH") que sirven como captadores de los iones
Ca?* para la formacién de la hidroxiapatit [130]. Con este resultado se corrobora lo
observado en los patrones de difraccion de los sistemas degradados en solucion
Ringer (figura 41) donde los sistemas Mg, Mg+CaSiOs y Mg+CaSiO3+2.5%TiO: al
formar una menor cantidad de la fase Mg(OH)2 en su superficie puede permitir la
captacion de Ca y P, formando la hidroxiapatita, sin embargo, la formacion de
hidroxiapatita se debe principalmente a las particulas de CaSiOs, debido a que los
iones calcio interactian con los iones hidrogeno de la solucién lo que da lugar a la
formacion de silanol (=Si-OH) y un aumento de pH (como se observoé en la figura 40),
posteriormente los iones Ca y PO de la solucion fisioldgica son atraidas a la interface
rica en SiOz2 lo que lleva a la formacion de una capa de fosfato de calcio, por ultimo la
interaccion de iones como OH, CO y Na provenientes de la solucion promueven la

conversion del fosfato de potasio a hidroxiapatita [131].
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Figura 46. Patrones de difraccion de la superficie de los sistemas inmersos en
solucién Ringer/Fosfato de potasio: Mg, Mg+CaSiOs, Mg+CaSiO3+2.5%TiOx.
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IX. Conclusiones

Con los resultados obtenidos en el presente trabajo de tesis se concluye lo siguiente:

1. Es posible obtener compuestos de Mg+CaSiOsz, Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiO2,
Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y Mg+CaSiO3+5%TiO2 por aleado mecanico, donde se
pudo apreciar que las particulas reforzantes (EM y TiOz2) se encuentran distribuidas

uniformemente en la matriz de Mg.

2. El andlisis por DRX de los polvos aleados de Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiO2 y no
mostro la presencia de TiOz2, lo cual esta atribuido a la reaccion de 0xido-reduccion
que involucra el oxigeno del TiO2 al desplazarse al Mg, por otra parte, en los
sistemas sinterizados Mg+2.5%TiO2, Mg+5%TiO2 y Mg+CaSiO3+5%TiO2 la
ausencia de la reflexion de TiO2 se puede deber a que el contenido de la fase de
TiO2 es inferior al limite de deteccion del equipo de DRX ya que el limite de

deteccion de este equipo se encuentra en 5%.

3. Elanalisis térmico indica la presencia de dos reacciones exotérmicas relacionadas
a la oxidacion parcial y total del Mg, esto es debido a la gran afinidad que tiene el
Mg al oxigeno lo cual genera su transformacion a MgO. En el caso de los sistemas
gue contiene CaSiOs las reacciones exotérmicas tanto en atmdosfera de aire como
de argon estan asociadas a la reaccién del Mg con el SiO2 perteneciente de
CaSiOs, lo cual se pudo observar un aumento en la intensidad de la fase de MgO

en el sistema sinterizado de Mg+CaSiOs.

4. Se encontro que al afiadir los reforzantes a la matriz de magnesio presenta una
reduccion en el tamafio de grano, asi como también disminuye la porosidad. En el
caso de la densidad de los sistemas, los resultados indican estar en el rango de

densidad del hueso cortical (1.8-2.1 g/cm3).

5. En el caso de la dureza Vickers y la resistencia a la compresion se encontrd que

la adicion de refuerzo, asi como el incremento de refuerzo aumenta la microdureza
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y resistencia a la compresién, por lo cual los sistemas Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 y
Mg+CaSiO3+5%TiO2 presentaron mejores resultados, lo cual se debe a la
presencia de particulas cerdmicas mas duras que la matriz de magnesio y

proporcionan una mayor resistencia al material.

6. En las pruebas de degradacion en solucion Ringer se observo que conforme
aumenta el contenido de TiO2 hay una mayor perdida en peso, esto es debido a
que el TiO2 forma iones OH lo que genera que la matriz de Mg sea sensible a la

degradacion por la formacion apresurada de la fase Mg(OH)2.

7. La mayor velocidad de degradacion se presenté en el sistema Mg+5%TiO2 con
17.04 mm/afio, seguido los sistemas hibridos Mg+CaSiO3+5%TiO2 vy
Mg+CaSiO3+2.5%TiO:2 presentaron una velocidad de degradacion de 13.88 y 7.25
mm/afo, respectivamente; posteriormente el sistema Mg+2.5%TiO2 mostré una
velocidad de degradacion de 5.48 mm/afio y los sistemas que mostraron menor
velocidad de degradacion fueron Mg+CaSiOz y Mg, en los cuales se observé de
2.54 y 1.99 mm/afio respectivamente, con estos resultados se corroboré que una
mayor cantidad de nanoparticulas de TiO2 en la matriz de magnesio conlleva a la

rapida degradacion de los sistemas.

8. La evaluacion del pH indic6 que los sistemas generan un pH alcalino en un rango
de 11.48 debido a la generacion de iones (OH-), de acuerdo a la literatura se indica
gue un ambiente alcalino es de gran beneficio para aplicaciones en implantes dado

a que la formacién de la hidroxiapatita se genera en pH 11.

9. El analisis por EDX de los sistemas inmersos en solucion Ringer revel6 la
presencia de Mg, O y Cl en la superficie de los sistemas y de acuerdo al andlisis
por DRX la presencia de Mg y O corresponden a la brucita (Mg(OH)2) que se
genera durante la interaccion del Mg con la solucion Ringer.
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10.

11.

12.

Los sistemas Mg, Mg+CaSiOs y Mg+CaSiO3+2.5%TiO2 presentaron una
morfologia de fibras las cuales son caracteristicas de la hidroxiapatita, lo cual fue
corroborado por la presencia de elementos de Ca y P durante su inmersion en 6y

12 horas en la solucién Ringer/fosfato y por el andlisis por DRX.

La relacibn atémica Ca/P de los sistemas Mg, Mg+CaSiOs: vy
Mg+CaSiO3+2.5%TIiO:2 indicaron la presencia de hidroxiapatita con deficiencia de

calcio.

Con las propiedades obtenidas el sistema Mg+CaSiOs+2.5%TiO2 abre una amplia
gama para su aplicacion biomédica para la realizacion de proétesis, ya que cuenta
con propiedades fisicas y mecéanicas similares a las del hueso y en tanto a su
bioactividad para la generacion de hidroxiapatita lo que promueve la

osteointegracion del hueso con el implante.
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