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proyeccion térmica por alta velocidad (HVOF) sobre la proyeccion térmica por plasma

atmosférico (APS)
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Resumen:

En el siguiente articulo se hace un resumen de la evolucién histérica y el estado
actual de los biomateriales. En la actualidad la hidroxiapatita (HA) es ampliamente
utilizada en la regeneracion dsea ya que se trata del componente fundamental de la
matriz inorganica del tejido dseo de los vertebrados. Pese a que estudios clinicos han
demostrado la evidencia de osteointegracion de la hidroxiapatita (HA) su uso en
substituciones dseas se ha limitado a aquellas aplicaciones que no soporten grandes
cargas debido su caracter rigido y fragil inherente de los materiales cerdmicos. Una
solucion eficaz a dicho problema ha sido recubrir los implantes metalicos con
hidroxiapatita, de modo que se aunaron las propiedades bioactivas que presenta la
hidroxiapatita, confiriendo a la superficie de los implantes metalicos la bioactividad
de la que carecian, y las buenas propiedades mecanicas que ofrecen los metales,
evitando los problemas de fragilidad de un implante totalmente cerdmico. Otra
ventaja que presentan los recubrimientos de implantes metalicos con bioceramicas es
crear una barrera fisica contra la emision de iones metdlicos al tiempo que se favorece
la unién directa entre implante y hueso sin necesidad de utilizar ninguna clase de

cemento.

El proceso de recubrimiento de un metal por una cerdmica es complejo y existen
diversos métodos para realizarlo. De este proceso depende, en gran parte, el éxito
clinico, ya que la calidad y la duracién de la fijacién en la interfaz del tejido dseo

dependen en gran medida de la pureza, del tamano de particula, de la composicion
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quimica del recubrimiento, del espesor de la capa y de las caracteristicas superficiales
del sustrato. Varias técnicas se han estudiado para producir recubrimientos de
hidroxiapatita, entre las que se encuentran el “dip coating”, la deposicion
electroforética, las rutas biomiméticas, la “sputerizacion ionica” o la proyeccion

térmica entre otras.

La obtencion de recubrimientos de hidroxiapatita por proyeccion térmica por plasma
es el método mas usado industrialmente. La proyeccion por plasma atmosférico
(APS) presenta el gran inconveniente de degradar térmicamente las particulas de HA
generando una fase amorfa y otras fases de fosfato de calcio que pueden ser
resorbidas por el cuerpo degradando rdpidamente el recubrimiento y comprometer

el implante.

La proyeccion de HA mediante técnicas en las particulas alcanzantemperaturas
menores como la proyeccion térmica por alta velocidad (HVOF) permite que las
particulas no se fundan excesivamente durante el vuelo, consiguiendo un
recubrimiento con una microestructura similar a la del polvo de partida con un alto
grado de cristalinidad. Para ello se necesita optimizar las condiciones de proyecciéon
para obtener un recubrimiento con buenas propiedades mecanicas. En el siguiente
articulo s la proyeccion térmica por alta velocidad (HVOF) se presenta jo como una
alternativa para obtener recubrimientos de gran calidad conservando las mismas
ventajas que APS, gracias a la combinacion de elevadas velocidades de particula
(acortando los tiempos de residencia dentro de la llama) y de temperaturas
moderadas. La transferencia de energia térmica a las particulas sera menor y, por lo
tanto, puede evitar la formacion de fases amorfas y mejorar la adhesion del

recubrimiento.
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La proyeccion térmica en la obtencion de recubrimientos
biocompatibles: ventajas de la proyeccion térmica por alta
velocidad (HVOF) sobre la proyeccion térmica por plasma

atmosférico (APS)

J. FERNANDEZ, J. M. GUILEMANY, M. GAONA

CPT Centro de Proyeccion Termica. Departamento de Ingenieria Quimica y Metalurgica.

Universidad de Barcelona.

Resumen:

Aunque el uso de biomateriales se remonta a la antigiiedad, no fue hasta el siglo XX cuando se
empezaron a utilizar los materiales biocerdamicos en aplicaciones ortopédicas y dentales debido a las
similitudes con los componentes que se encuentran en los tejidos duros. Pese a que estudios clinicos
han demostrado la evidencia de osteointegracion de la hidroxiapatita (HAp) su uso se ha limitado a
aquellas aplicaciones que no soporten grandes cargas debido su cardcter rigido y fragil. Una solucion
fue recubrir metales de manera que se aunaron las propiedades bioactivas que presenta la
hidroxiapatita y las buenas propiedades mecanicas que ofrecen los metales, evitando los problemas de
fragilidad de un implante totalmente ceramico.

El recubrimiento de un metal con HAp es un proceso complejo y de él depende, en gran parte, el éxito
clinico del implante. La proyeccion por plasma atmosférico (APS), aunque se trata de la técnica mas
utilizada por la industria, presenta el inconveniente de degradar térmicamente las particulas de HAp
generando una fase amorfa y otras fases de fosfato de calcio que pueden ser resorbidas por el cuerpo
degradando rapidamente el recubrimiento y comprometer el implante. La proyeccion térmica por alta
velocidad (HVOF) se presenta en este trabajo como una alternativa para obtener recubrimientos de
gran calidad conservando las mismas ventajas que APS.

Palabras claves: Biomateriales, Bioceramicas, Recubrimiento, Proyeccion Térmica, Proyeccion

Térmica por Plasma (APS), Proyeccion Térmica por Alta Velocidad (HVOF).

Introduccién

La esperanza de vida de la poblacion ha ido
aumentando paralelamente a los avances en
biomedicina. Para mantener la calidad de vida en
una poblacion cada vez mds longeva se ha
necesitado la evolucion de la medicina y de la
cirugia, como por ejemplo la cirugia ortopédica. Los
materiales usados en implantes o protesis son por
definicion biomateriales[1]

Correspondencia:

J. Fernandez, J. M. Guilemany, M. Gaona

CPT Centro de Proyeccion Térmica. Departamento de
Ingenieria Quimica y Metalurgica.

Universidad de Barcelona.

C/Marti i Franques, 1.

E-08028 Barcelona. Spain.

e-mail: cpt-cmem@ub.edu

Los biomateriales se definen, segun el acuerdo
alcanzado en el Consensus Conference of the
European Society for Biomaterials celebrado en
Chester (Inglaterra) en Marzo 1986, como
“cualquier sustancia o combinacidén de sustancias (a
excepcion de los farmacos), de origen natural
(tejidos bovinos o porcinos, proteinas del tejido
conectivo) o sintético (metales, polimeros o
ceramicas), que pueden ser usados por algin
periodo, como todo o como una parte de un sistema
que trata, aumenta, o reemplaza algun tejido, drgano
o funcién de cuerpo” [2].

Las funciones basicas de este tipo de materiales
incluyen la asistencia en la regeneracion celular, la
sustitucion de una parte del cuerpo que ha perdido su
funciéon natural debido a un traumatismo o
enfermedad o, simplemente, mejorar dicha funcion



o corregir anomalias. El uso de biomateriales
remplazando tejidos, en Organos o en sistemas se
resume en las tablas 1 y 2 [3].

En las figuras 1 [4] y 2 [5] se muestran un ejemplo
de stent y un marcapasos.

Evolucion historica de los biomateriales

El uso de materiales no bioldgicos en el campo
de la medicina se remonta al antiguo Egipto y a las
civilizaciones clasicas de Roma y Grecia, donde se
han encontrado evidencias del uso de metales en el
tratamiento de heridas. En la Europa del siglo XVI
ya se empleaba oro y plata para la reparacion de
defectos dentales y, posteriormente, se utilizaron
alambres de hierro para la inmovilizacion de
fracturas oOseas. El uso de biomateriales no
repercutio en la medicina hasta finales del siglo XIX
cuando se empezaron a usar ampliamente debido a
las mejoras en las técnicas quirurgicas, entre las que
destacan el desarrollo de la anestesia, el
descubrimiento de los rayos X en 1895 por el Dr.
Wihelm Conrad Roetgen y la cirugia en condiciones
estériles desarrollada por el Dr. Joseph Lister en la
década de 1860.

Los primeros implantes realizados con éxito
clinico fueron reparaciones del esqueleto, por lo que
se desarrollaron nuevas aleaciones para aumentar la
resistencia a la corrosion y a la degradacion del
medio fisiolégico, ya que los metales perdian
rapidamente las propiedades mecéanicas para cumplir
la funcion para la que fueron disefiados. Una de las
primeras aleaciones usadas fueron las de CoCr y los
aceros inoxidables austeniticos (tipo  18-8)
desarrollados hacia 1930. La utilizaciéon de aceros
inoxidables austeniticos permitio realizar la primera
cirugia de rodilla con éxito. Mejoras substanciales,
en la resistencia a la  corrosion de

los aceros inoxidables, fue la incorporacion de
molibdeno en su composicion quimica y
posteriormente la reduccion de la cantidad de
carbono (un ejemplo es el acero inoxidable AISI
316L) [6]. A finales del siglo XX se empezd a
comercializar titanio y aleaciones de titanio
(Ti6Al4V), después que el bidlogo sueco Per Ingmar
Branemark descubriera en la década de los 60 las
propiedades de biocompatibilidad y osteointegracion
del titanio mientras realizaba una investigacion
sobre la cicatrizacion del hueso. Para ello, introdujo
en la cavidad 6sea de un conejo un cilindro de
titanio en el que colocd una pequefia camara dptica.
Cuando unos meses después intentd extraer el
artilugio metalico no pudo ya que se habia unido al
hueso del animal. A este fendmeno lo llamo
osteointegracion [7].

Los materiales poliméricos en el campo de la
medicina han sido usados desde la antigiiedad. Se ha
encontrado evidencias en papiros egipcios del uso de
lino para suturar heridas. Los conocimientos de la
medicina egipcia, nos han llegado a través de los
papiros médicos, que llevan los nombres de sus
descubridores, del lugar donde fueron hallados o de
los museos donde se encuentran. El papiro de Edwin
Smith, de contenido quirurgico, contiene una
extraordinaria precision en sus descripciones y
detalles de las afecciones quirurgicas (heridas,
fracturas Oseas, luxaciones, quemaduras, abscesos,
tumores) que se pueden producir de la cabeza a los
pies y una descripcion minuciosa de instrumental
quirargico. Este papiro es considerado como un
tratado de Cirugia de Urgencias. A partir del siglo 11
se empezaron a usar cuerdas de tripa para suturar, y
mas tarde, ya en el siglo XI se us6 hilos de seda para
dicha aplicacion. En la actualidad se utilizan una
gran  variedad de  materiales  poliméricos

Figura 1. Ejemplos de stents

Figura 2. Ejemplo de marcapasos



TABLA 1
Organo Ejemplos
Corazén Marcapasos, valvulas artificiales, corazén artificial
Pulmones Maquina de oxigeno
Ojos Lentes de contacto, lentes intraoculares
Orejas Estribos artificiales, implantes de hueso de caracol.
Hueso rodillos intramedulares
Rifdén Maquinas de dialisis
Vejiga Catéteres, stents.

Tabla 1: Uso de biomateriales en 6rganos

TABLA 2
Sistemas Ejemplos
Esqueleto implantes de articulaciones, cajas intervertebrales
Muscular Suturas, estimulador muscular
Digestivo Suturas
Circulatorio Valvulas de corazon artificial, venas artificiales, dispositivos asistencia
ventricular
Respiratorio Maquinas respiratorias
Integumentario Suturas, vendajes en quemaduras, piel artificial
Urinario Catéteres, maquinas de dialisis, stent
Nervioso Drenajes, marcapasos, estimuladores nerviosos
Endocrino Isletas células pancreaticas encapsuladas
Reproductivo Mamoplastias

Tabla 1: Uso de biomateriales en sistemas




para suturas, dispositivos farmacéuticos ¢ implantes
entre los que cabe destacar el acido glicolico (PGA),
el acido lactico, el polietileno o el poliéster como
polimeros sintéticos o la albumina y el coldgeno
como polimeros naturales. En el siglo XX,
concretamente durante la II Guerra Mundial, se
observo que los pilotos no sufrian pérdida de vision
después de inclusiones oculares de
polimetilmetacrilato (PMMA) de las ventanas de los
aviones. En la actualidad el PMMA se utiliza en
implantes de cornea y como cemento para la fijacion
de protesis ortopédicas cementadas. En la cirugia
total de cadera (total hip replacement, THR) se
utiliza polietileno de alto peso molecular
(UHMWPE) para los cotilos de la protesis no
cementadas.

El uso de las ceramicas en aplicaciones médicas
se ha centrado en el campo de la ortopedia y en
odontologia. El primer uso de un material ceramico
en medicina documentado fue la utilizacion de yeso
mate (CaSO4H,0) en 1892. La eleccion de este
material se baso en su baja reaccion con los tejidos
adyacentes y en su capacidad de reemplazarse por
tejido nuevo a una velocidad similar a la de su
resorcion. El uso con éxito del tricalcio fosfato
(Ca3(P0Oy),, TCP) se documentd en 1920 cuando
Albee y Morrison [8] realizaron estudios donde la
reparacion de defectos 6seos inyectando B-TCP en
conejos se aceler6 de 41 dias a 31. Un factor
importante en la investigacion y el desarrollo de los
biomateriales durante el siglo XX fue la
rehabilitacion de invalidos tras la II Guerra Mundial
juntamente con la aparicién de los antibioticos, el
desarrollo de las técnicas asépticas y la observacion
clinica. En las décadas de los 40 y 50, la
investigacion y el desarrollo de implantes fue un
campo exclusivo de los cirujanos La era moderna de
los materiales ceramicos en aplicaciones biomédicas
se desarroll6 a finales de la década de los 60 cuando
se empezaron las investigaciones centradas en la
sintesis y el andlisis de hidroxiapatita para
comprender el comportamiento de las apatitas
biologicas [9]. La fragilidad inherente de las
ceramicas limitd la competencia de estas con los
materiales metalicos y los polimeros en el campo de
la bioingenieria.

La época actual de los reemplazos articulares
se inici6 en los afios 60, con la divulgacion de la
artroplastia de cadera de Charnley, quien publico en
la revista Lancet su experiencia con una prétesis de
vastago femoral metalico y una copa acetabular de
polietileno de alta densidad, fijando ambos
componentes al hueso con metilmetacrilato
(cemento ortopédico). Mas tarde en los afios 70 se

desarrolld el reemplazo articular de rodilla y
posteriormente  aparecieron  los  reemplazos
protésicos de hombro, codo, mufieca, tobillo y
articulaciones de los dedos.

Estado de los biomateriales en el campo de la
ortopedia

El mercado mundial de biomateriales mueve
alrededor de 23.000 millones de euros donde las
aplicaciones dentales y ortopédicas representan el
55 % de este mercado. La venta de productos
ortopédicos a nivel mundial excedido los 12.000
millones de euros en el afio 2000 y aumentd un
12% respecto el afio 1999 [10] y se prevé que
seguira ascendiendo debido al aumento de Ia
esperanza de vida de la poblacion y al aumento de
lesiones causadas por accidentes de trafico en la
poblacion joven.

Entre los implantes mas comunes se encuentran
las prétesis  ortopédicas  (rodilla, clavicula,
articulacion de la cadera, columna vertebral o clavos
de fijacion), implantes cardiacos (valvulas de
corazdén y marcapasos), implantes para tejidos
blandos (implantes de silicona para fines estéticos o
colageno inyectable), implantes dentales y relleno
de tejido 6seo en la cavidad bucal.

El uso de protesis metalicas en cadera y rodilla
ha sido uno de los grandes éxitos de la cirugia
moderna ya que ha mejorado la calidad de vida de
personas que sufren artrosis, una enfermedad
degenerativa de las articulaciones que puede
desencadenar una pérdida total del movimiento de la
articulacion que puede recuperarse con la
implantacion de una protesis. La artrosis es una
enfermedad de las articulaciones que afecta
principalmente al cartilago y lo debilita, de manera
que permite que los huesos friccionen entre si
provocando dolor y rigidez y limitando los
movimientos articulares [11]. HTan solo en Estados
Unidos se realizan aproximadamente 168.000
cirugias de reemplazo de cadera en un afio.

Existen dos tipos de mecanismos de anclaje en
prétesis: las protesis cementadas usan un cemento
especial para ajustarse al hueso sano, mientras que
las no cementadas se encajan directamente en la
cavidad 6sea. En la Tfigura 3 [12] se muestra una
prétesis no cementada. Normalmente en pacientes
menores de 65-70 afios se recomienda la utilizacion
de protesis no cementadas ya que permiten que el
hueso se regenere y se adhiera a la protesis
proporcionando una fijacion duradera.

En pacientes mas longevos se recomienda la
utilizacion de protesis que se fijan al hueso con
cemento (protesis cementadas). Esto es debido a



que la calidad del hueso en pacientes mayores es
peor y, por lo tanto, no tiene la capacidad de
adherirse a la protesis. En algunas personas también
se pueden implantar protesis mixtas en que una
parte se fija a hueso sin cemento y la otra es
cementada. Este tipo de protesis se llaman protesis
hibridas.

Clasificacion de los biomateriales

Los biomateriales son aquellos materiales
elegidos especificamente para ser usados en la
fabricacion de implantes, protesis y oOrganos
artificiales, asi como para cumplir una determinada
funcion fisiolégica en el organismo. Dichos
materiales no irritan los tejidos, no provocan
respuestas inflamatorias anormales, no incitan
reacciones alérgicas o inmunoldgicas y no son
causas de cancer [13].

Hay muchas maneras de clasificar los
biomateriales. Una clasificacion comun es segun la
funcion fisioldégica que ejercen en el cuerpo
humano. Existen 4 tipos de respuesta de los tejidos a
un implante. Si el material es toxico el tejido
circundante muere. Si el material no es toxico y
biologicamente inactivo (casi inerte) se forma un
tejido fibroso de espesor variable alrededor del
implante. Cabe notar que ningiin material
implantado en un organismo vivo es completamente
inerte ya que todos los materiales provocan alguna
reaccion del organismo. Si el material es bioactivo
(no tdéxico y biologicamente activo) se forma un
enlace entre el material y el tejido. Por tltimo, si el
material no es toxico y se disuelve, el tejido
contiguo lo reemplaza.

Los materiales Dbioinertes no reaccionan
quimicamente con compuestos quimicos locales por
que ya han reaccionado anteriormente con otra
sustancia mas reactiva, por lo que generalmente

se tratan de Oxidos como el oxido de aluminio
(alimina), el 6xido de zirconio (circona) y algunos
aluminatos de calcio. Como se ha dicho
anteriormente hay que considerar que ningin
material es completamente inerte cuando es
implantado en un organismo. Los materiales
bioinertes no se disuelven en el organismo, y en
caso que algin fragmento de material se
desprendiera, no afecta a las células. Se ha
observado una fuerte adsorcion de moléculas del
organismo sobre la superficie de estos materiales
por lo que éstas permiten el crecimiento de tejido
o0seo cerca de la superficie. Este fenomeno se
conoce como osteogénesis por contacto, pero no
existe evidencia sobre el metabolismo y la
proliferacion de células ni reacciones controladas
por enzimas. El principal problema que presentan
estos biomateriales es que no quedan bien fijados, lo
que provoca microdesplazamientos en la protesis,
durante el movimiento del paciente, provocando
dolor [14].

Los materiales biotolerables, a diferencia de los
bioinertes, provocan una osteogénesis a distancia.
Este proceso se caracteriza por la formacion de
tejido 6seo nuevo a partir de células
osteoformadoras (osteoblastos) a una cierta distancia
del implante, de modo que se forma una capa de
tejido conectivo que separa el implante del hueso.
Dentro de este grupo se encuentran muchos metales,
como el acero inoxidable o las aleaciones de Co-Cr,
asi como otros materiales como el polimetil-
metacrilato [15].

Los materiales bioactivos son aquellos que
presentan propiedades osteoconductoras, es decir,
tienen la capacidad de hacer crecer tejido 6seo y
establecer un enlace fisicoquimico con éste [16].
Este proceso se conoce por osteogénesis de union.
Entre estos materiales se encuentra la hidroxiapatita
[17,18].

Figura 3: Ejemplo de vastago de titanio de una prétesis no cementada

(BiHAPro™ Modular Hip System, Biomet Merck)



En la figura 4 se muestra de forma esquematizada la
funcidn bioldgica de estos materiales. En la figura 4
(a) se muestra el comportamiento de un material
bioinerte, en la figura (b) un material biotolerante y
en azul esta representado el tejido conectivo que se
forma entre el implante y el hueso. Por ultimo en la
figura 4 (c) se muestra un material bioactivo donde
el implante promueve la regeneracion osea.

Si el biomaterial es capaz de provocar la
regeneracion del hueso por la produccion dsea desde
las células en el sitio del defecto, se dice que tiene
propiedades osteoinductivas. En este caso, el
material permite aceptar y conducir el crecimiento
6seo a través de €I, por lo que se trata de una
propiedad pasiva de un biomaterial. El crecimiento
se realiza por invasion vascular y celular a partir de
hueso vivo del receptor. Los biomateriales
osteoconductivos, a diferencia de los ostoinductivos,
son capaces de regenerar el tejido dseo en los
lugares que corresponde mediante la estimulacion
de la diferenciacion celular para la sintesis de matriz
Osea mineralizada [19].

Los biomateriales utilizados para implantes 6seos
generalmente han de cumplir las siguientes
propiedades [20]:

e Alta biocompatibilidad, no causando respuestas
inflamatorias o toxicas.

e Propiedades mecénicas cercanas al hueso.

e Procesado y produccion econdémicamente
viable.

Otra clasificacion comun es segun su estructura
y su composiciéon quimica. En dicho caso los
biomateriales se dividen en: Metales, bioceramicas,
polimeros y composites. Este articulo se centrara en
las bioceramicas.

Bioceramicas: Caracteristicas generales y
campos de aplicacion

Los materiales ceramicos se pueden clasificar,
segin sus aplicaciones, en: vidrios, productos
estructurales de arcilla, porcelanas, refractarios,
abrasivos, cementos y ceramicas avanzadas de
reciente desarrollo entre las que se encuentran las
bioceramicas. En la industria biomédica los
materiales ceramicos han sido wusados en
instrumental de diagnostico, en termometros, en
restauraciones en terapéutica dental o en
implantologia entre otras aplicaciones.

Las bioceramicas no son toxicas y son aceptadas
por el sistema inmunoldgico presentando
propiedades de osteointegracion. Este tipo de
materiales son los mas parecidos al componente
mineral del hueso, por lo que sus expectativas de
aplicacion en el campo de la ortopedia son muy
amplias

Seglin el mecanismo de union entre el tejido
circundante y el material las biocerdmicas se
clasifican en: Bioinertes, biorresorbibles vy
bioactivos [21] Las ceramicas bionertes son aquellas
que provocan la formacion de una céapsula fibrosa
entre el tejido y el implante, mientras que las
bioactivas son las que provocan una respuesta
especifica entre el tejido y el material y se forma un
enlace entre ellos. Las ceramicas biorresorbibles son
reabsorbidas en parte por el organismo después de
ser implantadas debido a la rotura de los enlaces y
su destruccion o modificacion, en un medio tan
agresivo como son los fluidos corporales. El
objetivo de dichas bioceramicas es que vayan siendo
substituidas por el tejido 6seo, lo que implica una
correlacion entre la velocidad de reabsorcion y la
generacion de hueso nuevo
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Figura 4: Comportamiento esquematizado de (a) material bioinerte, (b) material biotolerante y (c) material bioactivo.



Segtin el tipo de interaccion entre la protesis y
los tejidos duros las bioceramicas se clasifican en 4
tipos como se resume en la tabla 3[21]:

El mayor inconveniente de estos materiales es
su caracter rigido y fragil por lo que su uso se ha
limitado a aquellas aplicaciones que no soporten
grandes cargas, como en el defectos oOseos, en el
recubrimiento de implantes dentales y articulaciones
metalicas y en la cirugia del oido medio.
Actualmente se estd investigando la aplicacion de
estos materiales en otros campos como en cementos
oseos, la utilizacidon de las bioceramicas como
refuerzos en forma de fibras y particulas en
composites, la preparacion de mezclas bifésicas

para obtener componentes similares a las apatitas
biolodgicas, la ingenieria de tejidos y la obtencion de
materiales nanoestructurados [22].

Fosfatos de calcio. La Hidroxiapatita
El término apatita fue asignado por vez primera,
a minerales, en 1788 por Werner [23] y actualmente
se utiliza para nombrar los solidos cristalinos con
una férmula estequiométrica Mo(RO4)sX,, donde M
es un catién Ca*", R corresponde a un cation pt y X
o corresponde a un grupo hidroxilo o a un anioén
halégeno como el fluoruro [24].
Con el desarrollo de la difraccién de rayos X se
corrobor6 que la fase inorganica del hueso era una

TABLA 3
Tipo de Caracteristicas
Tipo de interaccién Ejemplos
bioceramica Propiedades

1 Unién morfolégica: Crecimiento de|e Densa e Al,O3 (monoy
hueso en las irregularidades de la|e No porosa policristalina)
superficie o press fitting en un defecto. e Casiinerte
Union bioloégica: Crecimiento interno del | e Porosa Al,O3 (porosa 'y
tejido en los poros (100 a 150 pm) sobre | e Casi inerte policristalina)

2 la superficie o a través de todo el Recubrimientos porosos
implante. El area interfacial entre el de hidroxiapatita sobre
implante y los tejidos resulta ser una metales
resistencia inercial para mover el
dispositivo en el tejido.

Unién bioactiva: Union directa mediante | e Densa Vidrios bioactivos

3 enlace quimico con el hueso e No porosa Vitroceramicas

e Superficie bioactivas
reactiva Hidroxiapatita
Bioglass
Resorbibles o reabsorbibles:

4 Degradacion gradual siendo | e Densos Sulfato célcico
reemplazados por tejido huésped natural. |e Porosa o nol|e Tricalcio fosfato

porosa Fosfatos de calcio

Tabla 3: Clasificacion de las bioceramicas




apatita [25]. La composicion del hueso humano es
diferente segin la funcion que tenga, la edad de la
persona, las enfermedades e incluso de la
alimentacién. La fase mineral o inorganica
constituye el 60-70% del hueso, la fase organica
representa el 20-35% y el resto es agua [26]. La fase
mineral de los huesos y de los dientes se compone
de varios fosfatos de calcio y se considera que un
65% de esta fase inorganica es hidroxiapatita (HAp,
Cao(PO4)s(OH);) aunque no en su formula
estequiométrica perfecta. Mediante difraccion de
rayos X y de neutrones se reveld que la
hidroxiapatita cristaliza en una estructura cristalina
hexagonal, grupo espacial P6;/m, con unos
parametros de celda a=9,432 A y ¢=6,881 A [27].
En la figura 5 [28] se muestra la red cristalina de la
hidroxiapatita. Su estructura puede considerarse una
matriz de aniones fosfato (PO,) donde 6 iones

Ca*" forman dos triangulos equilateros centrados en
el eje de rotacion helicoidal, a la misma altura que el
P de los grupos fosfato, y los otro 4, apilados de dos
en dos, forman los planos verticales en medio de la
celda. Los grupos hidroxilo (OH’) estan colocados
en los huecos de los triangulos equilateros [29].

La HAp en la naturaleza suele presentar
numerosas substituciones y tiende a no mantener la
estequiometria. La técnica de rayos X junto a
analisis quimicos de la apatita del esmalte dental
demostraron que es una forma impura de
hidroxiapatita donde grupos carbonato o algun
halégeno, como el fluoruro o el cloruro, pueden
sustituir  algn  grupo fosfato o  hidroxilo
respectivamente [30]. Las propiedades fisicas y
mecanicas de la hidroxiapatita se resumen en la
tabla 4 [31, 32].

Figura 5. Red cristalina de la hidroxiapatita

Propiedades (unidades) Valor para la HAp
Densidad (g.cm®) 3.15
Moédulo de Young (Gpa) 90
Dureza Knoop (MPa) 3450
Resistencia a la traccién (MPa) 120
Resistencia a la compresion (MPa) 430
Coeficiente de expansion térmica (x10° K) 11-15
Punto de fusion (°C) 1660

Tabla 4. Propiedades fisicas y mecanicas de la hidroxiapatita



Se atribuye a Albee y Morrison, en 1920 [8], la
primera publicacion de la utilizacion de fosfato de
calcio en forma de polvo para acelerar la formacion
del callo 6seo en fracturas. El interés de la
utilizacion de ceramicas para aplicaciones
ortopédicas y dentales crecid a finales de la década
de los 60’s debido a las similitudes a los
componentes que se encuentran en el tejido 6seo y
en las piezas dentales. En 1981 la hidroxiapatita fue
introducida comercialmente en forma de granulos
para aplicaciones en cirugia maxilofacial. Estudios
clinicos demostraron la evidencia de
osteointegracion de la HAp, es decir, la capacidad
de unirse directamente a través de un enlace
quimico con el hueso contiguo.

Recubrimientos bioceramicos

La utilizacion de protesis e implantes metalicos,
en todas aquellas aplicaciones clinicas que requieran
soportar cargas, puede provocar roturas debido a la
diferencia entre las propiedades mecanicas del
hueso natural y del implante. Es bien conocido que
para conseguir el éxito clinico de un implante se
necesita una interfaz estable con los tejidos
circundantes y a su vez ser compatible con las
propiedades mecanicas de los tejidos naturales. El
modulo elastico del hueso es del orden de 17 GPa,
mientras que los materiales metalicos bioinertes
tienen moddulos de 110-124 GPa (aleaciones de
titanio), 210 GPa (acero inoxidable) y 240 GPa
(aleaciones de cobalto-cromo). Esta discrepancia, de
acuerdo con la ley de Wolf, causa una reparticion
desproporcionada en la tension aplicada. Como
consecuencia, el material metalico puede causar un
enlace tensionado y el hueso en contacto con el
implante se debilita. Otro efecto negativo en la
utilizacion de materiales metalicos como implantes
es el desprendimiento de ionesmetalicos que pueden
ser toxicos o perjudiciales, como en el caso del Ti
(metalosis).

Por otra parte, a causa de la baja resistencia a la
fractura y la fragilidad inherente de los materiales
bioceramicos su uso esta restringido, generalmente,
a areas que soporten cargas bajas. Una solucion
eficaz a dicho problema ha sido recubrir los
implantes metalicos con materiales bioceramicos.
En el caso de los recubrimientos de hidroxiapatita se
aunaron las propiedades bioactivas que presenta la
hidroxiapatita, confiriendo a la superficie de los
implantes metalicos la bioactividad de la que
carecian, y las buenas propiedades mecanicas que
ofrecen los metales, evitando los problemas de
fragilidad de un implante totalmente ceramico. Otra
ventaja que presentan los recubrimientos de

implantes metalicos con bioceramicas es crear una
barrera fisica contra la emision de iones metalicos al
tiempo que se favorece la unidon directa entre
implante y hueso sin necesidad de utilizar ninguna
clase de cemento.

Técnicas para depositar recubrimientos de HAp

El recubrimiento de un metal con HAp es un
proceso complejo y de ¢l depende, en gran parte, el
éxito clinico del implante ya que la calidad y Ia
adherencia entre el substrato y el recubrimiento
dependen de su naturaleza, la pureza, la
composicion quimica y el espesor, entre otros
factores, del recubrimiento y de las caracteristicas
superficiales del sustrato [22].

En los tltimos afos se han desarrollado diversas
técnicas para la deposicion de hidroxiapatita sobre
un substrato metalico. Entre estas técnicas se
encuentran la deposicion por sputtering de haz de
electrones, la ablacion laser, los métodos dinamicos
de mezclado, el “Dip coating”, los métodos sol-gel,
la deposicion electroforética, los recubrimientos
biomiméticos, el Prensado Isostatico en Caliente
(HIP) y la Proyeccion Térmica. En la tabla 5 [33,
34, 35, 36, 37, 38, 39, 40, 41] estan resumidas
algunas de las técnicas y caracteristicas mas
importantes para la deposicion de hidroxiapatita
sobre un substrato metalico, asi como las ventajas y
desventajas de cada una.

Los requisitos minimos para los recubrimientos
de HAp han sido especificados por las normas ISO,
las normas ASTM vy las normas de la Food and
Drug Administration (FDA). Dichas
especificaciones se resumen en la tabla 6 [42, 43,
44, 45]:

La proyeccion térmica

Las técnicas de Proyeccion Térmica permiten
recubrir todo tipo de geometrias y grandes
superficies, siendo ademds un proceso rapido y
economico. Estas técnicas se basan en conferir, al
material a proyectar (en forma de polvo o varilla),
suficiente energia térmica, obtenida bien sea a partir
de una combustion de gases, de un arco voltaico o
por la recombinacion de gases plasmagenos. El
material fundido o parcialmente fundido es
proyectado, sobre el substrato, con una alta energia
cinética formando un recubrimiento compacto por
agregacion de las particulas proyectadas [46]. Un
esquema de un proceso de proyeccion térmica se
muestra en la figura 6 [47].

Las primeras particulas proyectadas al llegar a
la superficie del substrato van solidificando y
recubriendo las irregularidades del mismo [48]. Los



TABLA 5

TECNICA Espesor Ventajas Inconvenientes
Deposicién por| 0.5-3um | e Recubrimientos con e Tiempos largos
Sputtering de Haz de espesores uniformes. Recubrimientos amorfos.
Electrones . Recubrimientos densos
Ablacién Laser 0.05-5um | o Recubrimientos densos| e Técnica en desarrollo
Y pOrosos.
. Recubrimientos
cristalinos
Métodos  Dinamicos | 0.05 -1.3um | e Alta adherencia entre e Técnica en desarrollo
De Mezclado el recubrimiento y el e Caro
substrato e Recubrimientos amorfos
Dip Coating 0.05-0.5mm| o Barato o Altas temperaturas de
. Rapido sinterizacion.
o Recubrir diferentes e Descomposicion HAp
geometrias
Método Sol-Gel <1 um . Recubrir diferentes e Atmosferas controladas
geometrias o Materias primas caras
. Temperaturas bajas
. Relativamente
econdmico, ya que los
recubrimientos son finos
Deposicion 0.1-2.0mm | » Recubrimientos con ¢ Recubrimientos presentan fisuras
Electroforética espesores uniformes. ¢ Altas temperaturas de
o Velocidad de sinterizacion.
deposicion rapidas e Descomposicion HAp
. Recubrir diferentes
geometrias
Recubrimientos <30 um . Temperaturas bajas e Tiempos largos
Biomimeéticos . Formacion de apatitas | e Control de la solucion SBS
similares a la del hueso (pH) y continua regeneracién
. Recubrir diferentes
geometrias
. Posible incorporacion
de componentes
formadores de hueso
Prensado  Isostatico| 0.2-20 mm | e Recubrimientos densos | e No recubrir diferentes
En Caliente (HIP) geometrias
e Elevadas temperaturas
. Desajuste en expansion
térmica
¢ Diferencias en las propiedades
elasticas
e Caro
Proyeccion Térmica 50 pm-2mm | e Recubrir diferentes o Elevadas temperaturas

geometrias
Relativamente
econdmico.

Descomposicion HAp

Tabla 5: Técnicas para depositar HAp sobre un sustrato metalico




mecanismos de adhesion entre el recubrimiento y el
substrato se clasifican en tres categorias:

e Union mecanica: Unidon que aparece cuando
una particula, en estado plastico, impacta sobre la
superficie del substrato previamente chorreada y
queda unida por la rugosidad de éste.

e Union metalurgica: Debido a la elevada energia
cinética de las particulas proyectadas puede darse
procesos de interdifusion en la interfaz substrato-

nuevo compuesto. Esta unién se verifica
principalmente en substratos de titanio.
e Union fisica: Unidn débil entre el substrato y el
recubrimiento por fuerzas de Van der Waals.
Posteriormente las particulas siguen llegando
y se acumulan sobre las primeras capas del
recubrimiento. Estas particulas llegan mas o menos
fundidas segun las condiciones energéticas que
tengan. La formacion de poros en el recubrimiento

recubrimiento e incluso formarse un se debe a dos motivos. El primero es debido a las
TABLA 6

Propiedad Especificacion

Espesor Recomendado entre 50-150 pm

Cristalinidad Superior a 62 %

Pureza Superior al 95 %

Relacion Ca/P 1.67-1.76

Densidad 2.98 g/cm®

Concentracion metales pesados

Menor a 50 ppm

Tensién normal

Superior a 50,8 MPa

Tensién de cizalla

Superior a 22 MPa

Abrasién

No especificado

Tabla 6: Especificaciones de los recubrimientos de HAp segun la International Organization for Standarization (ISO) y la

American Standard Testing Materials (ASTM).

| Fuel Gases

ﬁspirating Gas

Sprayed Material

Prepared Substrate —

Figura 6: Esquema de un proceso de Proyeccion Térmica




salpicaduras que pueden producir las particulas
fundidas o semi-fundidas en el momento del
impacto, ya que se favorece la retencion de aire
entre particulas. EIl segundo motivo es que las
particulas que impactan sin fundir (particulas frias)
forman, a su alrededor, zonas porosas por mala
adaptacion al conjunto de splats ya solidificados.
Hay zonas oxidadas (si el material tiene tendencia a
la oxidacion) que pueden ser origen de grietas o
puntos débiles bajo tensiones o ambientes
corrosivos respectivamente. El grado de oxidacion
es dependiente de la técnica de proyeccion
empleada. En la figura 7 [49] se muestra un
esquema de un recubrimiento.

La historia de la Proyeccion Térmica se remonta
al afio 1911 cuando M. U. Schoop proyectod estafio y
plomo sobre un substrato metalico para mejorar la
resistencia a la corrosion de este. La técnica que
utilizé consistia en fundir el estafio y el plomo en un
crisol y proyectarlo atomizado, mediante un gas
comprimido, sobre la superficie a recubrir donde
solidificaba. Posteriormente, el Dr. Schoop disend
una pistola donde se usaba oxigeno y acetileno
como fuente de energia para fundir las particulas y
aire comprimido para proyectar el material fundido
sobre la superficie del sustrato. En la actualidad las

técnicas mas utilizadas en proyeccion térmica son la
proyeccion de polvo por combustion (Flame Spray),
la proyeccién de hilo por combustion (Flame wire),
la proyeccion de hilo por arco eléctrico (wire arc), la
proyeccion por plasma (Plasma Spray), la
proyeccion por detonacion (D-Gun) y la proyeccion
térmica por alta velocidad (HVOF) [50].

Tradicionalmente, la técnica de proyeccion
térmica empleada para la proyeccion de
hidroxiapatita ha sido la Proyeccion Plasma en
Vacio (Vacuum Plasma Spray, VPS), que
proporciona  recubrimientos de  composicion
adecuada y elevado indice de cristalinidad, aunque a
un coste elevado. Sin embargo, en la ultima
década, los equipos de Plasma Atmosférico
(Atmosferic Plasma Spray, APS) y los de alta
velocidad (High Velocity Oxy-Fuel, HVOF) han
permitido, con un control apropiado de los
parametros de proyeccion, la obtencion de
recubrimientos de hidroxiapatita con propiedades
quimicas comparables a los obtenidos por VPS a un
coste notablemente inferior.

Proyeccion térmica por plasma atmosférico
La Proyeccion Térmica por Plasma Atmosférico
(APS)

se basa en generar un plasma a partir de

PORO

PARTICULA
OXIDADA

PARTICULA
NO
FUNDIDA

Figura 7. Esquema de un recubrimiento obtenido por proyeccion térmica



gases plasmogenos a altas temperaturas el cual actia
como fuente de calor para la proyeccion. Un
impulso de corriente genera un arco entre un catodo
de cobre con punta de wolframio dopado con 6xido
de torio y un anodo de cobre creando un estado de
plasma. El gas disocia sus moléculas ionizando los
atomos debido al arco eléctrico generado. El plasma
se expande hacia el exterior de la pistola debido al
gradiente de presiones que existe, creando el haz de
plasma a la salida de la boquilla o nozzle. La propia
expansion de los gases a la salida de la pistola,
confiere la energia cinética a las particulas para ser
proyectadas hacia el sustrato. Un sistema de
refrigeracion mediante un circuito de agua evita la
fusion de dichos electrodos. La alimentacion del
polvo HAp se realiza mediante un flujo continuo de
gas inerte. Las temperaturas que se alcanzan pueden
llegar hasta los 15000°C, con velocidades de 200-
500 m/s [51]. En la figura 8 [49] puede observarse
un esquema de dicho proceso.

El principal problema que presenta la proyeccion
por plasma atmosférico (APS) de HAp, a pesar de
ser la técnica mas utilizada por la industria, es la
generacion de una fase amorfa y de otras fases de
fosfato de calcio, debido a la descomposicion
térmica de las particulas proyectadas. Se ha
encontrado que los recubrimientos de HAp
realizados por APS estan constituidos por una
mezcla de fases de oxiapatita, fosfatos amorfos, o y
B tricalcio fosfato, tetracalcio fosfato y 6xido de
calcio [52, 53, 54]. Como consecuencia, estas fases
pueden ser resorbidas por el cuerpo degradando
rapidamente el recubrimiento y, por lo tanto,
provocando inestabilidad mecanica y adhesiva de la
interfase recubrimiento/substrato. La formacion de
fases amorfas es debida a la deshidroxilacion parcial
de la HAp durante la proyeccion debido a las altas
temperaturas a las que llegan las particulas de
hidroxiapatita en el plasma. La presencia de fase
amorfa es indeseable debido a que la fase HAp
natural presente en el hueso es cristalina, por lo
tanto, la integridad de la interfase hueso-
recubrimiento se ve afectada. La respuesta biologica
de los recubrimientos depende en gran medida de
las fases presentes en el recubrimiento [55].

Debido a las elevadas temperaturas alcanzadas
por el plasma, las particulas de hidroxiapatita se
funden total o parcialmente. Las particulas en este
estado viscoso pueden experimentar diferentes
fendmenos cuando se enfrian:

a) Cristalizar a hidroxiapatita.
b) Solidificar a fase amorfa (ACP).
¢) Deshidroxilarse y convertirse en oxiapatita.

d)Descomponer a fosfatos de calcio diferentes a la
HAp como son el tricalcio fosfato (TCP) o el
tetracalcio fosfato (TTCP) o a otros compuestos
como el CaO.

La presencia de unas fases u otras en el
recubrimiento dependen de [56]:

a) El estado hidroxilado de las particulas fundidas
o semi-fundidas

b) la wvelocidad de
solidificacion.

¢) La acumulacion de calor y hidroxilos durante la
formacion del recubrimiento.

Considerando que una particula de polvo de
HAp para proyeccion térmica es totalmente esférica,
y que durante el proceso de proyeccion se funde
parcialmente, se puede considerar que dicha
particula  presenta  tres capas, mostradas
esquematicamente en la figura 9 [57]. Esta
estructura consta de un centro no fundido que
mantiene el estado cristalino original (c), una capa
intermedia estequiométrica fundida (b) y una capa
externa deshidroxilada (a).

Cuando estas particulas impactan sobre la
superficie del sustrato, y posteriormente unas sobre
otras, se forma un recubrimiento. Los mecanismos
de formacién de recubrimientos de HAp se pueden
observar en la figura 10 [58, 59]:

enfriamiento durante la

a) Cristalizacion hidroxiapatita (HAp)

Cuando la particula impacta contra la superficie
del substrato se supone que existe una velocidad de
enfriamiento critica donde la fase fundida
estequiométrica cristaliza a HAp mientras que la
fase deshidroxilada transforma a fase amorfa [58].
La cristalizacién a HAp se puede dar a velocidades
de enfriamiento mas rapidas que la velocidad de
enfriamiento critica ya que éstas son lo
suficientemente rapidas para evitar la difusion
atémica necesaria para la formacion de C;P (TCP) y
C/P (TTCP) como se esperaria segun la
transformacion eutéctica L — o,(C;P) + C4P del
diagrama de equilibrio (figurall) [60].

Al mismo tiempo, para enfriamientos rapidos,
puede existir un subenfriamiento de la temperatura
de fusion. Para el sistema que concierne la
temperatura de solidificacion puede variar entre
1200°C 'y 1570°C aproximadamente. Dicho
subenfriamiento puede provocar que la temperatura
de solidificacion sea menor que la region de
temperaturas donde existe la region biféasica
a;(CsP)+C4P y favorecer la formacion de HAp
directamente de la fase liquida (L — HAp)
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Figura 8. Proyeccion Térmica por Plasma Atmosférico (APS)
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Figura 9. Particula de HAp parcialmente fundida durante la proyeccion (a) capa externa deshidroxilada (b) capa
intermedia estequiométrica fundida (c) HAp cristalina original
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c) Cristalizacién de la fase amorfa previamente solidificada debido al
calor de la siguiente particula que se deposita y de la rehidroxilacion
durante la formacion del recubrimiento.

Figura 10: Mecanismos para la formacion de un recubrimiento de HAp por Proyeccion Térmica.



Segun algunos autores [55], la presencia de HAp
en los recubrimientos puede formarse a partir de la
cristalizacién de la fase amorfa de las particulas
solidificadas debido a la acumulacién de calor y de
OH durante la formacion del recubrimiento. La
rehidroxilacién ocurre a temperaturas superiores a
400°C y aumenta con la temperatura mientras que la
acumulacion de calor puede promover la
cristalizacion de la fase amorfa ya que la
temperatura de cristalizacion de esta fase esta en el
rango de 500 a 700 °C. Como el intervalo de
deposicion entre gotas en un mismo punto del
recubrimiento es del orden de 0.1 s (10° veces el
tiempo de solidificacion de las particulas, que es del
orden de 10°-107s) la fase amorfa del recubrimiento
puede incorporar OH de la atmosfera (Figura 10 c).
A medida que la temperatura del substrato y de las
particulas disminuye, la cristalizacion y la
rehidroxilacion de la fase amorfa del recubrimiento
disminuyen.

Por lo tanto, la formacion de HAp, en las
particulas  proyectadas, estd favorecida por
velocidades de enfriamiento rapidas que evitan la
difusion y, por lo tanto, la formacion de fosfatos de
calcio por un fendmeno de subenfriamiento y/o por
la rehidroxilacion de la fase amorfa debido al calor
acumulado.

b) Solidificacion a fase amorfa (ACP)

La cantidad de fase amorfa presente en un
recubrimiento dependera de la velocidad de
enfriamiento. La deshidroxilacion de las particulas
crea una barrera a la nucleacion de HAp o OHA de
las particulas fundidas o semi-fundidas y genera la
formacion de fase amorfa cuando solidifica. El
grado de fase fundida y deshidroxilacion aumenta
con la temperatura del plasma y con el tiempo de
residencia de las particulas en el plasma. Las
particulas que llegan mas fundidas tienen mas zonas
deshidroxiladas y al impactar se esparcen mejor
provocando velocidades de enfriamiento mas
rapidas evitando la cristalizacion [59].

¢) Formacion de oxiapatita (OHA)

Debido a las altas temperaturas que se alcanzan en
el plasma, la parte mas externa de la particula se
deshidroxila. Si la velocidad de enfriamiento es mas
lenta que la velocidad critica (figura 10 b) se puede
producir una cristalizacion de la  parte
deshidroxilada fundida obteniéndose oxiapatita
(OHA). Como la formacion de OHA necesita menos
ajustes atomicos para cristalizar, desde la fase
deshidroxilada fundida, que para la formacion de
TCP o TTC se formaran preferencialmente estos
fosfatos [61].
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Figura 11: Diagrama de fases del sistema CaO-P,0s a pyo= 500 mmHg



d) Descomposicion a fosfatos de calcio diferentes a
la HAp o a CaO.

La relacion de fases presentes en los
recubrimientos se puede explicar con ayuda del
diagrama de equilibrio, aunque sin olvidar que los
procesos de proyeccidon térmica tienen una gran
componente de control cinético ya que la velocidad
de enfriamiento es elevada.

La formacién de otros fosfatos de calcio a partir
de la descomposicion de la HAp se puede estudiar
mediante el diagrama de fases CaO.P,0s con puzo
diferente de 0 mm Hg. El diagrama del sistema
P20=500 mm Hg (figural2) puede utilizarse como
una primera aproximacion al proceso de
solidificacion de las particulas de HAp proyectadas.

La composicion de la HAp es de 55% en peso
de CaO y el 45% P,0s y es estable entre 20°C y
1550°C a pmo= 500 mm Hg. A temperaturas
superiores de 1550°C se obtienen dos compuestos
estequiométricos en equilibrio: el tetracalcio fosfato
(indicado como C4P) y a,-tricalcio fosfato (indicado
como a;(Cs;P)). La estructura polimoérfica a alta

temperatura del tricalcio fosfato a,(C5P)
transforma a B(C;sP) si el enfriamiento es lento, o a
la fase metaestable a(C;P) para enfriamientos mas
rapidos.

Las elevadas temperaturas a las que las particulas
de HAp estan expuestas en el haz de proyeccion
pueden provocar algunas evaporaciones en la parte
mas externa causando la eliminacion de los
componentes de mas bajo punto de fusiéon, como es
el caso de los fosfatos. Como se muestra en la
figura 12 [60] una pequefia disminucion del
contenido de P,Os en la HAp provoca la formacion
de TTC (C4P) y HAp para temperaturas superiores
a T, y para temperaturas inferiores a T, evolucionara
a CaO a medida que las particulas se enfrian. Por
contra, una disminucion en el contenido de calcio
provocara la formacion de TCP (C;P) y HAp.

Se ha de tener en cuenta que, al tratarse de un
proceso cinético, la presencia y proporcion de fases
presentes en el recubrimiento no tiene por que
seguir la distribucion de fases del diagrama de
equilibrio.
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Figura 12: Ampliacion del Diagrama de fases del sistema CaO-P,05 a pyro= 500 mm Hg



Figura 14. Seccion transversal de un recubrimiento HAp (SEM x1500)



En las figuras 13 y 14 se muestran unas
micrografias realizadas mediante microscopia
electronica de barrido de la superficie libre de un
recubrimiento de HAp y de la seccion transversal de
éste. La superficie del recubrimiento presenta una
estructura muy irregular donde se aprecian los splats
de las particulas al deformarse cuando chocan con la
superficie del sustrato, zonas granulares esféricas
producidas por las salpicaduras de las particulas
fundidas o semi-fundidas al impactar con la HAp
previamente depositada, asi como zonas granulares
mas angulares de particulas micrométricas del polvo
de partida que no han fundido. En la figura 14
donde se muestra la micrografia de la seccion
transversal del recubrimiento aparece la porosidad
en contraste negro. La porosidad presente en los
recubrimientos puede ser inherente a la técnica de
proyeccion por plasma y/o puede ser creada durante
la preparacion metalografica.

La caracterizacion estructural de las fases
presentes en los recubrimientos se realiza mediante
las técnicas de espectroscopia de infrarrojos (FTIR)
y difraccién de rayos X (DRX). La figura 15
muestra el difractograma de un recubrimiento

obtenido mediante la técnica de plasma atmosférico,
donde se puede observar que la cristalinidad del
recubrimiento es menor que la del polvo de partida.
Se observa la presencia de CaO (JCPS 4-777) y
B-TCP (B-tricalciofosfato, whitlockite) (JCPS 9-
0169) provenientes de la descomposicion térmica de
la hidroxiapatita durante la proyeccion térmica.
Mediante el método Rietveld de andlisis
semicuantitativo de fases cristalinas se cuantifican
las fases presentes en el recubrimiento. Este método
permite  calcular cuantitativamente las fases
cristalinas y semicuantitativamente la fase amorfa
(ACP). Para este recubrimiento en cuestion se ha
encontrado que la cantidad de fase amorfa en el
recubrimiento es de un 51%.

Mediante FTIR se estudia cualitativamente el
grado de deshidroxilacion de la HAp en el
recubrimiento. Como puede observarse en los
espectros de IR (figura 16), la HAp ha sufrido
deshidroxilacion cuando ha sido proyectada [62],
ya que la banda a 3570 cm’ caracteristica de la
tension (stretching) del grupo hidroxilo es casi
inapreciable.
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Figura 15. Comparacion difractograma de un recubrimiento de HAp obtenido por APS con polvo de partida
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Figura 17. Proyeccion Térmica por Alta Velocidad (HVOF)




Figura 18: Superficie libre de un recubrimiento HAp (SEM x1500)
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Figura 19: Seccion transversal de recubrimiento HAp (SEM x750)



La proyeccion térmica por alta velocidad
(HVOF)

La Proyeccion Térmica por alta velocidad HVOF
(High Velocity Oxy-Fuel) es uno de los métodos
mas novedosos y recientes en el campo de la
proyeccion térmica. Se basa en la combustion de un
combustible, generalmente propano, propileno, gas
natural, hidrégeno o keroseno, y un comburente,
oxigeno o aire, ambos a elevada presion. Debido a

la expansion de los gases hacia el exterior de la
camara de combustion, se genera un haz
supersonico que se encarga de acelerar a las
particulas que han sido introducidas dentro de él.
El proceso minimiza el intercambio térmico y
maximiza la cinética para producir recubrimientos
que son realmente densos, con baja porosidad y
alta adherencia al substrato. Las particulas pueden
llegar a alcanzar velocidades de 600 a 800 m/s que
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Figura 20. Difractograma de un recubrimiento de HAp obtenido mediante HVOF.
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Figura 21. Comparacion entre el espectro FTIR del polvo de partida y de un recubrimiento de HVOF



durante el impacto se transforman en energia
térmica obteniéndose un recubrimiento de alta
calidad [63]. En la figura 17 [49] se muestra
esquematizado dicho proceso.

La proyeccion de HAp mediante técnicas “frias”
como HVOF permite que las particulas no se
fundan  excesivamente  durante el  vuelo,
consiguiendo un  recubrimiento con  una
microestructura similar a la del polvo de partida la
cual tiene un alto grado de cristalinidad [64]. Para
ello se necesita adecuar las condiciones de
proyeccion para obtener un recubrimiento con
buenas propiedades mecéanicas.

En las figuras 18 y 19 se muestran unas
micrografias con  estructuras  representativas
realizadas por microscopia electronica de barrido
de la superficie libre de un recubrimiento de HAp
obtenido mediante la técnica de HVOF y de la
seccion transversal de éste. La figura 18 muestra
una superficie libre con menos particulas fundidas
que el recubrimiento realizado por APS y la seccion
transversal de los recubrimientos demuestra una
estructura homogénea y compacta.

La figura 20 muestra el difractograma de un
recubrimiento  obtenido mediante HVOF. Las
unicas fases presentes en dicho recubrimiento son
hidroxiapatita (HAp) y fase amorfa (ACP). El

contenido en fase cristalina del recubrimiento es de
un 80%. Este valor es muy superior al conseguido
mediante recubrimientos por APS e incluso el
espectro de infrarrojos (figura 21) muestra el modo
de vibracién de tensién a 3570 cm™ caracteristico
del grupo hidroxilo de la hidroxiapatita.

Por todo ello, la técnica de HVOF parece ser la
mejor candidata para obtener recubrimientos de
HAp gracias a la combinacion de elevadas
velocidades de particula (acortando los tiempos de
residencia dentro de la llama) y de temperaturas
moderadas. La transferencia de energia térmica a las
particulas sera menor y, por lo tanto, puede evitar la
formacion de fases amorfas y mejorar la adhesion
del recubrimiento [65].

En el Centro de Proyeccion Térmica (CPT) de la
Universitat de Barcelona (www.cptub.com) se viene
trabajando en las tecnologias de Proyeccion Térmica
descritas en el presente trabajo, y particularmente en
aspectos de mejora y optimizacion de
recubrimientos para aplicaciones tecnologicas. En la
figura 22 se muestra el equipo de proyeccion
térmica de alta velocidad por hidrogeno (Sulzer
Metco DJH 2600 HVOF) disponible en el centro de
investigacion, utilizado tanto para la investigacion
basica como para aplicaciones industriales .

Figura 22. Equipo de proyeccion de alta velocidad.
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