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PROLEG

L’esperanga més gran de vida i 'augment de I'activitat i de I'exercici fisic, de la
poblaci6 en general, ha portat a un increment notable de les substitucions
protétiques de la majoria de les articulacions de la nostra anatomia, entre les
gque destaquen, de manera notable, les de maluc i genoll.

Des dels primers intents per implantar un metall dins el cos huma amb fins
terapéutics, la cerca de materials metal-lics s’ha centrat en aquells que
compleixen una serie de necessitats o requisits com son la biocompatibilitat,
resisténcia a la corrosio, minim coeficient de fricci6 amb minim desgast, per tal
d’evitar al maxim l'alliberament de particules i aixi disminuir I'ostedlisi i
I'afluixament, o la isoelasticitat i la resisténcia a la fatiga, entre altres propietats.

El material base de totes les protesis ha estat i continua sent el metall, tant per
a l'elaboracié6 de les tiges femorals, com dels components acetabulars no
cimentats i dels elements que conformen la protesi de genoll. També cal
recordar que un nombre important dels parells de friccio de l'artroplastia de
maluc tenen el seu element base en el metall.

Actualment, els metalls més utilitzats son els aliatges de crom-cobalt,
especialment en l'elaboracié d’elements cimentats i com a parell de friccid, i el
titani en diverses presentacions i aliatges per als components no cimentats.
Aquests compostos intenten aportar la majoria dels requisits abans esmentats
per poder ser considerats com el "biomaterial perfecte". No obstant aixo,
malauradament encara estem lluny de poder-los atribuir aquest qualificatiu.

La historia i la literatura médica ens aporten un nombre considerable de
problemes derivats de la utilitzacié d'aquests materials com a base de les
nostres artroplasties. Per exemple, l'alliberament de particules pel desgast a
causa de la friccio entre cap femoral i 'insert acetabular quan fem servir un
parell de fricci6 metall-metall, i els efectes indesitjables ocasionats per
I'alliberament d'aquestes particules de cobalt. S6n també coneguts els
fendomens corrosius que succeeixen quan dos metalls diferents interactuen en
un medi biologic, aixi com les conseqiiéncies de la modularitat i de I"'innovador"
problema de la "trunionitis", aixi com el de la fatiga del material.

Malgrat totes aquestes circumstancies i problemes, no hi ha dubte que la base
de la cirurgia protética és i sera, almenys durant unes décades, el metall. Els
avencos tecnics s'acompanyaran d'avencos en metal-largia per dissenyar nous
materials i recobriments, i nous processos de fabricacié per millorar la fixacio,
la isoelasticitat, els coeficients de friccid i corrosio per disminuir el desgast,
l'alliberament de particules i augmentar d'aquesta manera la supervivencia de
les nostres protesis. Un exemple d'aquests avencgos ha estat l'aparicié del




metall trabecular que ens ha fet bastant més facil solucionar greus problemes
de pérdues 0ssies acetabulars.

Aquesta monografia sobre el metall en cirurgia protética ens ofereix una visio
general de la situaci6 i estat actual d’aquesta, aixi com possibles escenaris
futurs de la metal-largia que la fan de lectura gairebé obligatoria per a tot
cirurgia protetic, amb la finalitat de conéixer una mica millor el material amb el
qual treballem diariament als nostres quirofans.

Miquel Pons Cabrafiga Mireia Espallargues Carreras
Adjunt servei de COT - Hospital Responsable d’Avaluacié
Sant Rafael de Barcelona AQUAS

Col-laborador extern del RACat




OBIJECTIUS

La cirurgia ortopédica i la traumatologia s6n una especialitat medica complexa, ja que el
traumatoleg, a més dels coneixements médics especifics, ha de conéixer les tecnologies
sanitaries disponibles en el seu ambit d’actuacio, i ser capa¢ de valorar la seva utilitat per
aplicar-les als pacients.

Entre aquestes tecnologies, prenen especial rellevancia els implants protétics i els ciments
ossis acrilics, fabricats amb materials biocompatibles que sén objecte d’'un procés
d’'innovacié i millora continua per part de la indUstria. Es precis, doncs, que el cirurgia
ortopédic s’informi proactivament i/o rebi formacié en aquesta area del coneixement, és a
dir, en aspectes relacionats amb les propietats dels materials utilitzats i els processos de
fabricaci6, el disseny i les caracteristiques finals d’aquests tipus de tecnologia.

El coneixement d’aquestes tecnologies ha de proporcionar al cirurgia d’eines que I'ajudin a
entendre els factors relacionats amb la resisténcia o durabilitat, i el seu comportament tant
abans com després de la seva implantacié en un medi com el del cos huma. En definitiva,
coneixer el seu funcionament, aixi com els avantatges i possibles desavantatges, ha de
permetre els professionals de fer un Us adequat de les tecnologies, i alhora ha de redundar
en benefici dels pacients. A més, disposar de coneixements en biomaterials permetra al
professional sanitari tenir una opini6 més critica, tot facilitant-li la comunicaci6 amb la
induastria.

L'objectiu d'aquesta publicaci6 monografica és promoure linterés pels biomaterials
especialment entre els professionals sanitaris, i més en concret entre els traumatolegs,
donat el paper tan important que hi juguen en els resultats de les intervencions
d’'artroplasties que realitzen, i d’altra banda, la recerca actual en nous biomaterials i les
nanotecnologies associades a la biologia molecular i cel-lular que han de ser decisius en el
disseny dels implants del futur.




METALLS

Introduccio

La utilitzaci6 de metalls en la fabricacié6 d’implants en I'ambit de la cirurgia ortopédica
reconstructora ha experimentat una evolucié constant en el darrer segle, tant pel que fa a la
manufactura d’'implants, com al seu disseny que reprodueix millor la biomecanica articular.
Pero diversos avencgos tecnologics, paral-lels al mén de la medicina, han contribuit a I'exit
d’aquest tipus de cirurgia que ha hagut de fer front a serioses limitacions.

El cirurgia anglés Joseph Lister (1827-1912) va ser pioner en I'Us dels antiséptics introduint,
el 1860, les primeres técniques quirdrgiques aseptiques per reduir les infeccions
postoperatories. Lister, coneixedor dels treballs del quimic francés Louis Pasteur, va arribar
a la conclusio que la majoria de les infeccions de les ferides eren d’origen bacteria.!

El descobriment dels raigs X (Rx) per Roentgen, el 1895, permet per primera vegada seguir
el procés de consolidacié de les fractures. Aquest fet, junt amb l'evolucié de I'asepsia i
I'antisépsia, practicament ignorades fins al segle XIX, van augmentar considerablement el
camp d’accié en I'ambit de la traumatologia i la cirurgia ortopédica, en preservar de la
infeccio i reduir la morbi-morbiditat.

D’altra banda, el 1829, H.S. Levert (1804-1864), cirurgia america, ja havia comencgat a
experimentar amb animals per determinar la idoneitat dels materials per a implants,
practicant sutures amb filferro de diferents metalls: plata, or, plom i plati. Entre les seves
conclusions, el plati era el menys irritant pel que fa als teixits (essent aquest el més noble),
demostrant aixi I'efecte que produien els metalls en un entorn d’implantacié com el dels
éssers vius, aixi com el comportament a escala cel-lular.?

Una de les limitacions de col-locar un implant de metall en un medi com el del cos huma, es
deu al fet que en condicions normals el liquid de I'espai extracel-lular és molt agressiu.

Aguest liquid és una soluci6 aquosa on hi ha dissolts oxigen i diversos ions, com els cations
sodi i magnesi i els anions clorur, els quals s6n considerats com a perjudicials per als
metalls des del punt de vista de resisténcia a la corrosio. Aixi, en aguest medi conductor es
poden produir fendmens electrolitics d’oxidacio-reduccio.

El cirurgia alemany H. Hansmann, es converteix el 1886 en el primer cirurgia a utilitzar
plaques de metall per a fixacié interna. Perd el material utilitzat, un acer amb vanadi, va
resultar incompatible amb els teixits del cos huma i els resultats van ser dramatics pel rapid
deteriorament del metall.?

Quasi un segle després dels primers experiments amb animals, un altre cirurgia america,
Arthur Zierold (1886-1976), recull els resultats de I'estudi de Levert i publica, el 1924, la
relacio “in vivo” de la reaccid dels teixits enfront a materials i les seves propietats
mecaniques. Evidencia que el ferro i 'acer es corroien molt rapidament al cos huma per a
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ser utils i segurs, i que l'alumini, la plata i 'or tampoc eren materials acceptables per ser
utilitzats en la fabricacié d’implants.*

El cirurgia belga A. Lambotte (1866-1955) introdueix per primera vegada el terme
d’osteosintesi (1906) i va ser el primer en utilitzar plaques de magnesi pur per a fixacions
internes amb cargols d’acer (1932). ®* Lambotte va observar una rapida degradacié de les
plagues de magnesi durant els 8 dies seglients de la implantacio, essent aquesta la primera
referéncia de la degradacio del magnesi “in vivo” per un procés de corrosié. Aquest fenomen
es pot explicar pel parell galvanic descrit anteriorment per L. Galvani (1737-1798), i que 140
anys després de la seva publicacid, la comunitat cientifica ho va relacionar amb els implants
metal-lics. Quan dos materials metal-lics estan en contacte en preséncia d’electrolits, la
corrosié es produeix al material anodic (menys noble); per exemple, en la combinacio
magnesi i titani la corrosio es produira al primer.

Tot i que les primeres investigacions sobre la idoneitat de I'is del magnesi per a implants
constataven un efecte de corrosié tampoc no es van observar efectes sistémics adversos en
I'organisme. ©

Una altra propietat que ha de tenir un implant és la garantia de resisténcia mecanica. L’'os
s’ha de considerar com un sistema dinamic amb un equilibri de forces, essent imprescindible
que les prestacions mecaniques dels implants siguin compatibles amb les funcions
especifiques del sistema musculoesquelétic. D’aquesta manera, han de presentar un
comportament a traccié, compressio, torsio i resisténcia a la fatiga adients per assegurar la
integritat i funcionalitat estructural de I'implant.

El primer pas, el Vitallium

A principis de la decada de 1920 Reiner Erdle, técnic dentista, i Charles Prange,
metal-lirgic, van crear els laboratoris Austenal (paraula derivada d’austenita, també
coneguda com a acer gamma (y)) per I'estudi i la investigacié de I'acer inoxidable. Aquest
aliatge metal-lic ja es coneixia per la seva millor resisténcia a la corrosié que I'acer ordinari.
Una casualitat, pero, va portar a Erdle, el 1926, a Cleveland a una fira de materials on
adquiri un nou material. Després d’analitzar i caracteritzar la seva composicié quimica, van
reproduir el que va resultar ser un aliatge de cobalt que van denominar i patentar el 1932
amb el nom de Vitallium. Aquest nou aliatge és considerat avui en dia el primer biomaterial
metal-lic amb caracteristiques de biocompatibilitat, resisténcia a la corrosioé i propietats
mecaniques acceptables per ser utilitzat en protesis ortopediques i dentals.

El Vitallium, compost en un 65% de cobalt (Co), 30% de crom (Cr) i 5% molibdée (Mo), va ser
el punt de partida de les investigacions multidisciplinaries per a noves aplicacions en cirurgia
ortopedica.

Posteriorment, el cirurgia Smith-Petersen (1886-1953, USA) va comencar a utilitzar, el
1938, el Vitallium a la seva cupula de superficie del cap de fémur amb un 82% de
supervivencia,” després que Venable et al. publiquessin el 1937 els resultats experimentals
de I'is d’aquest material per a aplicacions dentals.® El vidre (un ceramic) i la baquelita (un
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polimer) van ser descartats com a biomaterials pels nefasts resultats obtinguts amb els seus
propis experiments.

Aquests nous coneixements van obrir les portes a practiques quirdrgiques modernes i van
permetre 'augment en la utilitzacié d’'implants metal-lics en cirurgia ortopédica arreu del
maon.

Microestructura dels metalls

Per entendre les diferents propietats dels biomaterials metal-lics és necessari conéixer la
seva estructura interna, ja que aquesta determinara les propietats. La seva modificacié és la
base pel disseny i la fabricacié dels materials.

El concepte d’estructura s’ha d’entendre des de diferents nivells: l'atdmic, respecte a
I'ordenacié i empaquetament dels atoms a I'espai (el qual es tracta des de la cristal-lografia);
i el microestructural, on es considera la distribucio i orientacié d’aquestes agrupacions (camp
aquest estudiat per la metal-lografia).

La relacié entre el tipus d’estructura i les propietats dels metalls és de gran importancia, ja
que és possible variar la seva estructura interna a través de diferents processos
(tractaments térmics, deformacié plastica, etc.), per tal d’obtenir els biomaterials més adients
per a la fabricacié d’'implants protétics.

Els atoms als metalls no estan col-locats arbitrariament, sind que s’organitzen a l'espai
formant estructures ordenades i compactes. Es el que s’anomenen estructures cristal-lines.
Tots els metalls formen aquests tipus d’estructura en estat solid.

La majoria dels metalls cristal-litzen, principalment, en tres tipus d’estructures (Figura 1):

a) Cubica centrada al cos (Ex: Cr, Fe-q, Ti-B)
b) Cubica centrada a les cares (Ex: Al, Fe-y, Cu, Ni)

¢) Hexagonal compacta (Ex: Co, Ti-a)

Figura 1. Estructura cristal-lina dels metalls. Font: Wikimedia Commons
(https://es.wikipedia.org/wiki/Estructura cristalina ;
https://commons.wikimedia.org/wiki/File:Hexagonal close packed.svg).
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La microestructura d’'un material es pot classificar en policristal-lina, formada per molts
grans, i monocristal-lina, formada per un sol gra (com és el cas de les pedres precioses).
Alhora, un material policristal-li pot ser:

— Monofasic o d’'una sola fase, on tots els grans tenen la mateixa composicié quimica i
el mateix empaquetament atomic.

— Polifasic o0 més d'una fase, on hi ha grans de diferent composicid quimica o
empagquetament atomic.

Les caracteristiques d’un material policristal-li estan condicionades a les propietats
dels grans que el conformen, com ara la mida, la quantitat en cada fase, la seva forma
i distribucié. A tall d’exemple, es pot considerar que si el material esta format per
grans petits, aquest sera més dur i resistent que el mateix material amb grans de
major volum.1°

En les estructures FCC i HCP 'empaquetament atomic és més dens o compacte que en la
de tipus BCC. Es a dir, aprofiten més eficagment I'espai, deixant pocs espais intersticials
entre els atoms. En general, els metalls més ddctils sén del tipus FCC i els més durs de
tipus HCP.

Al-lotropia i polimorfisme

Es diu que una substancia presenta una al-lotropia (canvis d’estructura en elements) o
polimorfisme (canvis d’estructura a compostos) quan pot cristal-litzar en diferents estructures
cristal-lines.

Alguns metalls, com el ferro, s'anomenen polimorfs perque poden adoptar diferents
estructures en funcié de la pressio i la temperatura a la qual s6n sotmesos. Si aquest
fenomen es déna en un solid en estat pur, s'anomena al-lotropic, com seria el cas del
carboni que pot esdevenir en una estructura cristal-lina hexagonal (la del grafit) i en una
estructura cubica (la del diamant).

Materials metal-lics per a implants

Els metalls purs no tenen la resisténcia, tenacitat (resisténcia a I'impacte), ductilitat i duresa
que requereixen els implants médics. Es per aixd qué es recorre als aliatges metal-lics,
resultat de la combinacié d'un o més elements amb el metall base per modificar la seva
estructura cristal-lina i millorar les seves propietats fisiques.*?

Actualment les families de metalls més utilitzades en la fabricacié d’implants sén:

— L’acer inoxidable austenitic tipus AISI 316L, a partir de ferro, crom, niquel i molibdée
(Fe-Cr-Ni-Mo).

— El Cobalt — Crom — Molibdé (Co-Cr-Mo).

— El Titani — Alumini — Vanadi (Ti-Al-V).

— El titani comercialment pur (o titani CP).
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Propietats mecaniques

En la utilitzacié d’'un implant protétic s’han de considerar, a nivell mecanic, dues propietats;
la resisténcia a les forces que hi actuen durant el procés de carrega articular (resisténcia
mecanica) i el seu nivell de rigidesa al ser implantat en I'os (elasticitat del material).

En la supervivéncia d’un implant tenen un paper molt important les tensions i deformacions a
les quals esta sotmes, ja que ambdds factors poden ser una de les causes d’afluixament de
limplant.

ELASTICITAT

Es la propietat que permet als materials deformar-se quan so6n sotmesos a una tensio i a
tornar a la seva posicié original quan la carrega deixa d’actuar sense haver sofert
deformacions irreversibles.

En aplicar una forca (F) a una proveta/mostra amb seccié coneguda (So), aquesta
experimenta una tensio (o). Aquesta carrega de la proveta, originara un canvi de longitud
(AL). Aquest canvi de longitud respecte a la longitud original (L) s’anomena deformacio
unitaria (€) (Figura 2a). En relacionar la tensié amb la deformacié unitaria (Llei de Hooke), es
pot analitzar I'elasticitat del material gracies a la corba resultant (Figura 2b). Si s’analitza la
corba tensio-deformacié de la Figura 2b, s’observa una zona lineal fins a arribar al limit
elastic (oy). Si no se sobrepassa el limit elastic, el material es comportara elasticament i les
deformacions no seran permanents. Si s’aplica una tensié que sobrepassa el limit elastic,
s’entrara a la zona plastica del material. D’aquesta manera, el material es deformara de
manera permanent (deformacié plastica). Si es continua aplicant tensié al material, finalment
s’arribara a la tensié ultima (cu) o punt de fractura, moment en que el material es trencara.

Figura 2. Proveta sotmesa a traccié (2a) i corba tensié-deformacio (2b). Font: adaptat de Wikimedia
Commons (https://es.wikipedia.org/wiki/Ensayo _de tracci%C3%B3n)

Figura 2a Figura 2b
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Aixi doncs, si el material treballa a la zona elastica (tensié aplicada menor a cy) es manté
una proporcionalitat lineal entre les tensions i les deformacions. Aquesta proporcionalitat,
segons la Llei de Hooke, ve donada per una propietat intrinseca del material: el modul
elastic o modul de Young (E). Per tant, el modul de Young és el pendent de la corba tensio-
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deformacio a la zona elastica. En conseqiiéncia, un material menys elastic tindra un pendent
pronunciat i per tant sera més rigid i amb un modul de Young elevat.’®* Un material amb un
modul de Young baix sera més flexible (Figura 3).

En general, també es pot dir que un material que just en superar el limit elastic es trenca és
un material fragil, i els que segueixen deformant-se, encara que amb un comportament

plastic, sbn materials ductils.

Figura 3. Modul de Young dels materials metal-lics i biologics
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RESISTENCIA
Es la capacitat d’alguns materials de suportar carregues externes sense trencar-se i es pot
produir per traccio, compressio, torsié i cisallament.

FATIGA

Quan un material esta sotmés d’'una forma constant i ciclica a una carrega dins la zona
elastica, aquest es pot arribar a trencar. Aquest fenomen s’anomena fatiga estatica o ciclica
segons el tipus de forca aplicada.

L’esquerda tendeix a iniciar-se a la regi6 amb les de tensions més elevades. Aquestes
regions solen coincidir amb una reduccié de seccid, la preséncia d’alguna irregularitat i/o
discontinuitat (com un porus o una fissura provinent de les diferents etapes de manufactura
de la peca, com per exemple defectes de fosa, de forja, de mecanitzat, etc., sigui de
naturalesa interna o superficial. D’altra banda, la velocitat de propagacié d’'una esquerda és
funcio del nivell de tensio aplicat. Es a dir, a major nivell de tensié menys cicles faran falta
fins a la ruptura final del material.
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A més a més, un altre factor que afecta la velocitat de propagacio, des del punt de vista
metal-lirgic, és la mida de gra del material. Com més gran sigui aquest, més rapid pot
propagar la fractura (ja que hi ha menys limits de gra que n’impedeixin I'avanc).
RESILIENCIA, TENACITAT

Resiliéncia és la capacitat d’'un material per absorbir energia sense patir una deformacio
permanent o plastica. Tenacitat és la capacitat que té un material per absorbir energia sense
trencar-se.

DURESA
Resisténcia d’'un material a ser ratllat, és a dir, a patir una deformaci6 de la seva superficie
en aplicar-hi una forca.

FLUENCIA

Deformacio lenta i progressiva (creixent) d’'un material respecte el temps. Aguest fenomen,
gque no es presenta en tots els materials, es caracteritza per un rapid increment de la
deformacié sense augment apreciable de la tensié aplicada. Quan la fluencia ocorre per
'increment de la temperatura se’n diu termofluéncia.

Corrosio

L’American Society for Testing and Materials (ASTM) defineix el terme corrosié com el
deteriorament d’'un material i de les seves propietats provocades per una reaccié quimica o
electroquimica entre el material i el seu entorn (norma ASTM G15).1415

La corrosié és un fenomen critic per a I'implant, ja que el fa perdre la seva biocompatibilitat i
les seves propietats funcionals a conseqiiéncia de l'alliberament tan d’ions metal-lics com de
particules solides, la possibilitat de produir efectes secundaris en I'organisme i deteriorar la
salut.'®

Els metalls en un medi reactiu com el del cos huma, poden patir un procés d oxidacié
electroquimica per aconseguir una estabilitat termodinamica. En aquest procés es pot
produir una reacci6é catodica o de reduccio i una altra anodica o d’oxidacié. Perqué aquest
procés es produeixi és necessari que diferents arees del mateix implant actuin com a
electrodes i I'espai extracel-lular que envolta 'implant com a electrolit. D’aquesta forma, es
pot iniciar el deteriorament electroquimic del metall.1’:18

La velocitat amb qué es produeix la corrosio esta relacionada amb la composicié del medi on
esta i a 'exposicio a efectes mecanics com la carrega o la immobilitzacio. La velocitat de
corrosid no és constant i pot aturar-se si es produeix un aillament, com podria ser una
pel-licula o diposit a la superficie metal-lica que actuaria de barrera entre el metall i el
medi.®

El procés corrosiu pot tenir lloc a I'espai extracel-lular, que en condicions normals té un pH
de 7,4, una temperatura de 37°C i un determinat contingut d’ions clorur (CI). Durant el
procés quirurgic el pH pot pujar fins a 7,8 i posteriorment es pot reduir al postoperatori a 5,5,
per estabilitzar-se en les tres setmanes seglents. Aquestes variacions del pH poden
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accelerar els fenomens de corrosi6. També poden modificar el pH els hematomes i les
infeccions.?

Els aliatges utilitzats actualment tenen un nivell de resisténcia a la corrosié molt alt, pel tipus
d’aliatge i els tractaments de la seva capa superficial (ja sigui tant per passivacié, com per
aplicacié d’'algun recobriment)?! que permeten controlar el flux eléctric i I'alliberament ionic.
Per aquest motiu, actualment no es pot parlar de corrosié dels implants d’'una manera
generalitzada, pero si de corrosié localitzada que es pot manifestar de diferent formes.??

CORROSIO PER PICADES (PITTING)
La pérdua localitzada del passivat superficial de l'implant pot iniciar el procés galvanic
convertint-se aquest petit punt en anode i la resta de la superficie en catode. Aquest
mecanisme es realimenta fins a arribar a aprofundir I’ interior de l'implant. Per exemple,
I'acer inoxidable 316L pot patir aquest tipus de corrosié, mentre que és molt menys freqlient
al crom-cobalt (Cr-Co) i el titani (Ti).

CORROSIO EN FISSURES (CREVICE)

Es produeix en superficies metal-liques que estan parcialment aillades del medi, en forma
d’escletxa, com podria ser la interficie del con Morse i el cap femoral d’'una protesi de maluc.
El principi basic és 'acumulacié d’ions dintre d’aquest espai, essent una de les principals
consideracions en el disseny de I'implant. Aquest tipus de corrosié evoluciona de la mateixa
manera que la corrosié per picades.?24

CORROSIO PER FATIGA

L’accié conjunta d’'un medi corrosiu i I'aplicacié ciclica de carregues mecaniques produeix
una reduccié de la resisténcia a la fatiga del material. L’acer inoxidable 316L i els aliatges
Co-Cr-Mo s6n més propensos a patir aguest tipus de corrosio respecte al Ti, que mostra una
major resistencia a la fatiga.

CORROSIO PER FREGAMENT

Dues superficies mobils en contacte poden produir un efecte mecanic de desgast,
generalment per abrasié. En aquest cas, igual que en el descrit anteriorment per al pitting, el
deteriorament del material es deu a I'accié conjunta d’un efecte mecanic i un d’electroquimic.

CORROSIO INTERGRANULAR

Es parla de corrosi6 intergranular quan en un metall es produeix un fenomen de corrosio
selectiu als limits del gra, perqué aquests son menys resistents que la matriu. L’acer
inoxidable (austenitic) és un dels més afectats per aquest tipus de corrosié, generalment per
un defecte en la seva fabricaci6 o tractament térmic posterior. Un tractament termic
inadequat (és a dir, sotmetre a la peca a una temperatura excessiva i/o durant un periode de
temps massa llarg), pot fer que precipitin al limit de gra fases d’intermetal-liques dels
elements que confereixen al material la propietat d’inoxidable (generalment el crom), deixant
aguella zona precisament empobrida en I'esmentat material i restant, per tant, menys
resistent a la corrosio.
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Friccid i desgast

El material utilitzat en la fabricacié de components articulars d’'una protesi (i concretament la
seva superficie) hauria de caracteritzar-se per un baix coeficient de friccié i tenir un bon
comportament al desgast. Friccié i desgast sén dos fenomens que es produeixen
preferentment a les arees de contacte entre superficies. En el disseny i fabricacié dels
implants és important coneixer aquests dos conceptes tribologics,? ja que el desgast €s un
dels principals motius de fallada protetica.

La friccio és la resisténcia o oposicié al moviment de dos cossos que estan en contacte i que
llisquen o roden entre si; és una forga que s’oposa al moviment relatiu de dues superficies i
gue es defineix mitjangant 'anomenat coeficient de friccio, que és la relacio entre la forca de
friccio i la forga normal entre les dues superficies. L'ASTM normalitza aquest procés amb
I'estandard G40.

Normalment es consideren dos tipus de coeficient de fricci6: el que es produeix al
comencament del moviment (coeficient de friccié estatic) i el que es produeix a una velocitat
relativa i constant (coeficient de friccié dinamic).

El desgast es pot definir com lalteracié que es produeix en una superficie com a resultat del
moviment relatiu respecte a una altra substancia en contacte. En aquest procés es produeix
una degradacié del material amb el despreniment de particules.

En altres ocasions, el moviment relatiu entre superficies pot produir una deformacié plastica
superficial i local sense pérdua de massa, com per exemple quan es dona un cop de martell
en una superficie.

El desgast es pot produir també entre una superficie i un fluid, com ara podria ser entre la
sang i un stent cardiac.

Per mesurar el desgast s’han de considerar tres variables: I'area de contacte, la forga
aplicada i la distancia recorreguda.

La resisténcia al desgast en el parell® articular de les protesis es pot millorar modificant les
caracteristiques de les superficies en contacte, ja sigui pel que fa a composicié quimica,
tractament termic, o bé pel que fa a rugositat superficial.

De vegades es considera els termes de friccio i desgast com a sinOnims per associar més
fricci6 a més desgast i al contrari, i no sempre és aixi tot i que tenen molts elements en
comu. En la friccié tefl6-acer (coeficient < 0,1) el desgast és superior al de I'acer-acer

a La tribologia és la ciéncia que estudia la friccid, desgast i lubricacié que tenen lloc durant el contacte entre dues
superficies en moviment relatiu.

b El terme parell de friccié és molt utilitzat pels cirurgians ortopédics, encara que des del punt de vista mecanic
s’hauria de parlar de forces de friccid; parell refereix una forgca aplicada a una certa distancia que no és el
concepte que es vol transmetre. Aixi i tot, s’utilitzara el terme parell en aquesta publicacié com a sindnim de forga
per a facilitar la seva interpretacio.
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endurit (coeficient 0,2). En aquest exemple, el tefl6 és molt meés tou que l'acer, i encara que
hi llisqui millor, també es desgastara abans.

Finalment, s’hauria de considerar el factor de la lubricacié que junt amb la friccio i el desgast
es comporten com a variables dependents.

La lubricaci6 es refereix al medi d’interposiciéo entre dues superficies, amb l'objectiu de
disminuir la friccio i el desgast en reduir el contacte entre les superficies articulars.

En larticulacié anatomica del maluc, per exemple, el lubricant és el liquid sinovial amb el
suport del cartilag que reparteix el liquid a tota I'articulacid dintre de I'espai capsular.
D’aquesta forma, es produeix un sistema de baixa fricci6 amb magnituds per sota del 0,004
de coeficient de friccio.

En realitzar una artroplastia, el liquid sinovial es concentra a la cavitat pseudoarticular amb
una certa pérdua de qualitat, encara que es manté el nivell de proteines i acid hialuronic. El
sistema de lubricacié en 'ambit protéetic esta representat per un régim eslastohidrodinamic,
hidrodinamic o en pel-licula fina (A>3). En situaci6 de repos les superficies estan en contacte
i amb el moviment s’intercala el liquid sinovial des d'un gruix microscopic
(elastohidrodinamic) a un gruix més gran (hidrodinamic).

En la fricci6 metall-polietiié es produeix una lubricaci6 mixta, que és de tipus
elastohidrodinamica, on en augmentar la pressié disminueix la capa i es produeix un
contacte parcial directe entre les dues superficies.

En canvi, en la fricci6 metall-metall la lubricacié és hidrodinamica, on el moviment articular
genera zones de sobrepressié i depressié que creen una falca hidrodinamica a pressié que
manté separades les dues superficies.

Com en tots els processos de lubricacid, la viscositat del liquid sinovial i el moviment
articular poden fer variar el coeficient de friccio. En el parell de fricci6 metall-metall la
lubricacié hidrodinamica depén fonamentalment de la perfecta fabricacié dels components
articulars, en maluc, la cotila i el cap femoral.

Mecanismes de desgast

DESGAST ADHESIU

Es el que es produeix en entrar en contacte dues superficies que llisquen una sobre l'altra.
Aquest mecanisme és conseqieéencia de la rugositat que presenten les superficies dels
materials (Figura 4), i apareix quan la capa de lubricacioé no té el gruix suficient per evitar el
contacte entre els punts més alts de les superficies (pics de la rugositat o aspresa). L’area
real del contacte de les superficies és molt més petita que I'aparent i suportara la totalitat de
la pressidé i la velocitat del lliscament, podent produir unions metal-liques entre les
superficies (soldadura freda). En condicions extremes, poden fusionar-se quan l'area real de
contacte es va igualant a I'area aparent (gripatge), bloquejant el moviment de lliscament.
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Aquestes microsoldadures es poden trencar i produir el despreniment de particules
metal-liques.

Figura 4. Desgast adhesiu. Font: adaptat de Wikimedia Commons
(https://commons.wikimedia.org/wiki/File:Desgaste adhesivo.ipg)
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DESGAST PER FATIGA SUPERFICIAL
Les superficies de fricci6 estan sotmeses ciclicament a tensions variables que son,
principalment, de compressio i traccio.

Aquest tipus de desgast es produeix generalment al moviment relatiu de liscament de dues
superficies a causa de les tensions i esforcos de la superficie del material que esta en
contacte, sense que hi hagi necessariament interaccions fisiques (Figura 5).

El component important que causa el desgast és el cisallament que es produeix en
profunditat cada vegada que les dues superficies fan contacte al mateix lloc, aix0 produeix
un efecte de fatiga mecanica amb la formacié d’esquerdes que creixen paral-leles a la
superficie fins a una longitud critica, i amb el conseglient alliberament de particules a
I'exterior.

Pel que fa a microestructura el mecanisme és el segient: la deformacié del material
subsuperficial genera un enduriment localitzat en aquesta zona que pot crear una esquerda
(entre la zona endurida i la no endurida), la qual pot propagar-se mitjancant el mecanisme
de fatiga. Aquest tipus de desgast pot produir una pérdua de material més important que el
del desgast adhesiu, ja que pot arribar a desprendre particules relativament grans.
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Figura 5. Desgast per fatiga superficial

Tensions i esforgos superficials
W W V¥ ) 4 W

Frontera

A X <
ﬂra
Acumulacié de .
Fissura

dislocacions

DESGAST ABRASIU
Es pot parlar de dos tipus de desgast abrasiu:

Abrasié de dos cossos: Quan els punts més alts de la superficie rugosa del material
més dur llisquen respecte als d’'una més tova, es produeixen ratllades o marques
mecaniques (Figura 6a) amb el conseglient despreniment de particules.

Abrasié de tres cossos: La preséncia de particules solides (més dures que alguna de
les superficies) atrapades entre les dues superficies articulars en moviment relatiu,
pot ocasionar també desgast (Figura 6b). Aquest tipus de desgast també pot originar
ratlles superficials i despreniment de més particules. L'abrasio a tres cossos es pot
observar als recanvis protétics on les particules atrapades (restes d’os i/o particules
metal-liqgues) produeixen importants alteracions al material, accelerant el desgast.

A més a més, es pot combinar amb el desgast adhesiu o per fatiga superficial, ja que
les particules que es desprenen, resultant d’aquests processos, poden oxidar-se.
Aquestes particules d’0xid sbn més dures i actuen com a particules abrasives.

Figura 6. Desgast abrasiu

a) Abrasio de dos cossos b) Abrasi6 de tres cossos
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ALIATGES UTILITZATS EN LA
FABRICACIO D' IMPLANTS

Acer inoxidable

L’acer és un material metal-lic format basicament per ferro i carboni. El ferro és un element
quimic de nombre atdmic 26 situat al grup 8 de la taula periddica i es simbolitza com Fe. Es
el quart element més abundant a la terra i en estat pur és un metall molt ddctil que en
combinacié amb l'oxigen s’oxida facilment. L’addicié de carboni (menys de 2,1%, si no es
parla de fosa o del conegut “ferro colat”), juntament amb els tractaments térmics, fa que les
seves caracteristiques es puguin controlar dintre d’'un molt ampli rang de propietats.

El 1821 el frances P. Berthier (1782-1861), geoleg i enginyer de mines, familiaritzat amb els
treballs de Stodart i Faraday?® sobre aliatges binaris de Fe-Cr¢, va afegir crom a I'acer amb
majors quantitats que els seus predecessors, descobrint que aquest aliatge presentava un
augment a la resisténcia als acids.?® El principal desavantatge que presentaven aquests
acers, pero, era el seu alt contingut en carboni, fet que li conferia al material una major
fragilitat en el treball en fred i una disminucié de la tenacitat i ductilitat. El quimic alemany
Hans Goldschmidt (1861-1923), obté crom lliure de carboni per un procés aluminotérmic,? el
qual permet de controlar el percentatge de carboni, i que ell mateix va idear i patentar el
1895.%7

En aquests tipus d’acer el contingut de crom és almenys d’un 12%. El crom és un element
molt reactiu, produint el recobriment d’una pel-licula superficial d’0xid tan adherent i auto
renovable que resisteix 'oxidacio inclus a temperatures molt elevades. Entre els anys 1904 i
1911 diferents investigadors, entre ells el metal-largic francés L. Guillet (1873-1946), van
aconseguir aliatges amb gran resisténcia a la corrosio.?®

Harry Brearley (1871-1948), metal-largic anglés, combinant al laboratori (Firth Laboratori
Brown a Sheffield) diferents aliatges per ser utilitzats en la fabricacié d’armes®, recupera un
dia una prova que havia rebutjat i que havia realitzat tres mesos abans composta de ferro
amb un 0,24% de carboni i un 12,8% de crom. En veure que no s’havia rovellat el va portar a
seguir amb les seves investigacions amb aquest material. Aixi €és com el 13 d’agost de 1913
va obtenir el primer aliatge d’acer inoxidable que va anomenar rustless steel (acer sense
rovell).?® (Potser aix0 no sigui del tot cert, ja que la columna el Pilar de Delhi a I'india,
construida I'any 400 dC ha estat sempre a la intempérie sense mostrar signes de corrosio,

¢ L’origen dels diferents acers inoxidables daten de 1819 quan Stodart i Faraday van comengar a experimentar
amb diferents aliatges.

d Aquest procediment es fonamenta en I'afinitat més gran que presenta I'alumini per 'oxigen i el sofre, la qual
cosa li permet d’alliberar el metall de la seva combinacio.

¢ La fabricaci6 d’armes era un comer¢ en expansié abans de la 1a guerra mundial perd tecnologicament el
tractament els materials presentaven limitacions, ja que la superficie interna dels canons s’erosionava facilment.
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per tant es podria dir que fa més de 1600 anys que es va aconseguir un aliatge de ferro
resistent a la corrosio, tot i que no era el crom el seu component d’aliatge siné el fosfor).

L’any 1924, el seu successor en la direccioé del laboratori Firth Laboratori Brown, WH Hatfield
(1882-1943), obté un nou aliatge d’acer inoxidable amb la incorporacié de niquel i que
anomena 18/8 (18% crom, 8% niquel), el qual s'utilitza actualment, entre moltes altres
aplicacions, en la fabricacié d’'implants en cirurgia ortopédica.*

Durant la primera guerra mundial aquests tipus de descobriments es van mantenir en secret
pels paisos bel-ligerants. Es per aix0 que la historia referencia altres descobridors d’aquest
aliatge com I'E. Haynes (1857-1925; USA),*! inventor i metal-lGrgic, qui el va patentar, o
'Eduard Maurer i I'Strauss Benno de 'empresa Krupp que van treballar durant 1912-1914
els acers inoxidables i austenitics amb <1% de carboni, <20% de niquel i entre un 15-40%
de crom, que representaven quantitats més grans de crom i niquel perd menor contingut en
carboni.

Classificacio dels acers inoxidables

Un acer inoxidable és un aliatge en base ferro que conté almenys un 10,5% de crom.
Augmentant el contingut de crom i modificant la preséncia d’'una série d’altres elements (com
el niquel, molibdé o silici, entre d’altres), I'acer inoxidable es presenta en un ampli rang de
resisténcies a la corrosio i propietats mecaniques. La propietat d’inoxidable s’aconsegueix
per la formacié d’una capa d’dxid de crom superficial que protegeix la pega dels agents
corrosius del medi en qué es troba.

Segons la seva composicid i microestructura, els acers inoxidables es classifiquen en
austenitics, martensitics, ferritics, duplex (ferrita i austenita) i d’enduriment per precipitacio
(Annex 2).

Els acers inoxidables martensitics i ferritics, llur principal element aliant és el crom, no
s’utilitzen en cirurgia protética, donada la seva major fragilitat en comparacié amb els altres
acers inoxidables.

Els acers inoxidables d’enduriment per precipitacié (que poden tenir microestructura tant
austenitica com martensitica), sén aliatges amb crom i niquel, amb petites addicions d’altres
elements, com el coure o I'alumini. Aquests elements precipiten en forma d’intermetal-lics
molt petits durant el tractament térmic d’envelliment i que confereixen al material una major
duresa.

Els acers anomenats duplex es caracteritzen per tenir una microestructura formada per dues
fases, l'austenitica (crom i niquel) i la ferritica (crom), combinant les bones propietats
d’ambdues fases, respecte a la resisténcia mecanica i la resisténcia a la corrosié. Quan
I'aliatge té un 25% de crom o més, se’n diu superduplex. Aquests materials s6n ampliament
utilitzats en la industria petroliera i aplicacions marines, entre d’altres.

Els acers inoxidables austenitics tenen com a principals elements aliants al crom i al niquel (i
el molibde segons els casos) i tenen molt bon comportament de resisténcia a la corrosio.
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L’acer inoxidable més utilitzat en aplicacions ortopédiques (aixi com en aplicacions d'Us
temporal) és el designat per TASTM com a 316L, grau 2, sota la designacié F138%, el qual
és de tipus austenitic. La “L” de la designacio correspon a la baixa (“low”) concentracié de
carboni (menor al 0,03% en pes). L'acer inoxidable 316L és el resultat de reduir el contingut
en carboni de I'acer inoxidable 316 de 0,08% al 0,03% per obtenir millor resisténcia a la
corrosié. Un contingut alt en carboni facilita la seva combinacié amb el crom formant carburs
a les vores del gra (sensibilitzacio), debilitant el material en aquestes zones i promovent
'anomenada corrosio intergranular amb el consegient possible desenvolupament d’'una
fractura. En l'estructura cristal-lina de l'austenita (Figura 7) el ferro esta representat per les
boles grises situades en un reticle cubic (CCC) i el carboni en blau esta present com a
defecte intersticial.

Figura 7. Estructura cristal-lina de laustenita (cubica centrada a les cares).
Font: Wikimedia Commons (https://es.wikipedia.org/wiki/Austenita)

Taula 1. Composicié de I’acer inoxidable austenitic 316L segons ’ASTM F138

Element %
Carboni (C) 0.030 max.
Manganes (Mn) 2.00 max.
Sofre (S) 0.030 max.
Fosfor (P) 0.045 max.
Silici (SI) 0.75 max.
Crom (Cr) 16.0 a 18.0
Niquel (Ni) 10.00 a 14.00
Molibdé (Mo) 2.00 a 3.00
Nitrogen (N) 0.10 max.
Ferro (Fe) Balang

D’altra banda, els acers austenitics no son ferromagnétics per la qual cosa es poden utilitzar
técniques d’'imatge amb camps magnétics com la ressonancia, al no produir mobilitzacions
dels implants. De totes maneres cal tenir en compte que la deformacié en fred d’'un acer
austenitic pot provocar un canvi de fase, on pot generar-se certa quantitat de martensita, la
qual si que és ferromagnetica.
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La possibilitat de patir alguns tipus de corrosié és un dels possibles desavantatges en I'is de
I'acer inoxidable com a biomaterial,33* fet que el podria limitar a ser utilitzat en el tractament
de les fractures com a material temporal (osteosintesi),®® tot i que en la seva aplicacié a
protesis d’alta exigéncia ha demostrat la seva qualitat.®

Taula 2. Propietats mecaniques de I’acer inoxidable austenitic per a implants segons ’ASTM F138

Propietats 316L*

Modul elastic (MPa) 190

Limit elastic (MPa) 331

Resisténcia a la tracci6 (MPa) 586

% d’elongacio (longitud de calibre de 2") 40

Duresa Rockwell 95
* Recuit

Taula 3. Propietats fisiques de I’acer inoxidable austenitic per aimplants segons 'ASTM F138

Propietats Estandard

Densitat (g/cm?) 8.00

Modul d’elasticitat en tensié (MPa) (193x103)

Calor especific (BTU/o Fllibra) 32 a212 °F (0 a 100 °C) - 0.12 (0.50)
Conductivitat termica (W/m.K) 16,3 a 100°C

Coeficient mitja d’expansié térmica (K) 15,9x10°% a 100 °C
Resistencia eléctrica (microohmis per cm) 0,074x106

Rang de punt de fusio (°C) 1.371-1.399

Les especificacions de 'ASTM exigeixen un procés de manufactura de l'acer inoxidable
316L per a aplicacions médiques, tal que la microestructura austenitica resultant estigui lliure
de carburs i sense inclusions que puguin comprometre la resisténcia a la corrosid. La mida
del gra ha de ser petita <6 (segons la designacié de mides de gra recollit en TASTM E112),%"
per garantir la tenacitat adequada en les aplicacions ortopediques. La mida del gra pot ser
controlada en el procés de solidificacid, en els tractaments termics posteriors i en el treball
en fred del material, que sera en un 30% per als implants en cirurgia protética.

Cobalt i els seus aliatges

El cobalt és un element quimic de nombre atomic 27 i simbol Co situat al grup 9 de la taula
periodica dels elements. S’obté com a subproducte del coure, ja que és dificil trobar-lo de
forma aillada, tot i que a la naturalesa es pot trobar en molts minerals. El cobalt és
ferromagnétic i molt semblant al ferro i el niquel per la seva duresa, resisténcia a la tensio i
el desgast, amb propietats termiques i bon comportament electroquimic.

Es un metall de color blanc blavos. Aquest va ser molt utilitzat en 'antiguitat, abans no es
tingués coneixement de la seva existéncia, ja que donava als vidres un color blau especial:
alguns dels vidres i objectes trobats a la tomba de Tutankamon del 1358 aC tenien aquest
element a la seva composicio.
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Aquest element va ser descobert a la década de 1730 per un metge suec, George Brandt
(1694-1768), de pare farmacéutic i metal-lirgic, que va comencar a interessar-se per la
quimica d’aquest mineral (la mena blava que no contenia coure). Brandt va escalfar el
material amb carbé vegetal i va extreure un metall que no era ferro, ja que no es rovellava
pero que era atret per un imant, i decidi que es tractava d’'un nou metall al qual va anomenar
cobalt. El seu nom prové de I'alemany kobalt o kobold, esperit maligne, anomenat aixi pels
miners del coure a Sajonia que de tant en tant trobaven cert mineral blau que no contenia
coure i que els feia emmalaltir (posteriorment es va descobrir que contenia arséenic), a meés
dels problemes que ocasionava, ja que igual que el niquel contaminava i degradava els
elements que es desitjava extraure.

El cobalt és un metall al-lotropic que es transforma a 467°C, d’'una estructura hexagonal
compacta passa a una cubica centrada a les cares. Té un punt de fusié de 1493°C i manté
les seves propietats magnétiques fins a 1115°C (temperatura de Curie).® 3839

La resisténcia a la corrosié i oxidacié del cobalt és menor que la del ferro, i donat que la
seva extraccid és més complexa i costosa, a la practica aquest material pur no té una
aplicacié industrial. Pero, si s'utilitza com a element aliat, proporcionant una alta resisténcia
a la corrosio.

El 1906, E. Haynes va patentar diferents grups d’aliatges de base cobalt (entre un 45% a un
90%) amb crom. Aquests treballs li van permetre continuar investigant i descobri I'alta
resisténcia mecanica, a la corrosié i al desgast que conferia el crom, aixi com els efectes en
I'enfortiment dels elements d’aliatge del tungste i el molibde. ¢ Amb aguests coneixements, el
1907 va patentar un aliatge millorat que va anomenar Stellite" compost de cobalt, crom,
molibdé i tungsteé (29,5% Cr; 2,5% Ni; 4,7% W).4°

En aquest tipus d’aliatges, el cobalt és I'element fonamental (65%) i la utilitzacié del crom
(35% en pes) és per millorar la resisténcia a la corrosid, de la mateixa manera que en l'acer
inoxidable la seva oxidacié produeix una capa protectora (capa passiva).*424 Ambdos
elements formen una solucidé solida, i el Cr forma una capa exterior fortament adherent
d’'oxid que protegeix de la corrosié a I'implant.

Els aliatges de cobalt-crom (Co-Cr) es classifiquen segons el seu procés de fabricaci6 i
mecanitzacié posterior en:

+ Aliatges de fosa (ASTM F75),* on es fon el material i, en estat liquid, s’aboca dins
d’'un motlle que és el negatiu de la pecga.

« Aliatges de forja (ASTM F90),%° on el conformat de la pega s’obté en sotmetre el
material a altes pressions i temperatures. Aquest procés també es pot realitzar en
fred (ASTM F799 i F562). 464748

f Es denomina temperatura de Curie aquella per sobre de la qual un cos ferromagnétic perd el seu magnetisme.

9 Haynes també va investigar i experimentar amb I'acer, el que ara coneixem com a martensitic, del qual va
demanar la patent USA el 1912 i en ser denegada comencar a fabricar i comercialitzar aquest material a la seva
fabrica de Kokomo (la patent li van acceptar el 1919).

h Stellite del llati Stella, estrella.
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Les propietats mecaniques dels diferents aliatges sén el resultat dels processos de
fabricacio, els quals poden produir diferents microestructures.

Els aliatges F75 incorporen un 60% de Co i un 28% de Cr, els F90 incorporen menys Cr
(<20%) i un <15% de W. Els aliatges F799 i F562 porten menys proporcié de Co i Cr, i
aquest ultim £37% de Ni. La incorporacié de Mo, tant a 'F75 com a la resta d’aliatges és per
produir un gra més fi, tant en el procés de fosa com en el de forja.

La principal caracteristica de I'aliatge F75 és la seva resisténcia a la corrosio6. Per a la seva
fabricacioé s’utilitza la fosa de precisido (métode de la cera perduda) on es realitza primer un
motlle de cera que es revesteix amb ceramica; tot seguit es fon el motlle de cera per obtenir
un motlle de ceramica que sera el que doni forma a la peca de Cr-Co. Posteriorment,
I'aliatge F75 es fon, es cola i pressuritza al motlle de ceramica fins a la seva solidificacio, i al
final del procés es trenca la ceramica per obtenir la peca definitiva.

Aquest procés pot comportar problemes en el sistema de fosa. Si la solidificaci6 és molt
lenta, els grans tenen molt temps per créixer, fet que fa disminuir la resisténcia mecanica del
producte final. En canvi, si és molt rapida l'aire i els gasos poden quedar atrapats dintre del
material en forma de discontinuitats aixi com produir una microestructura amb una alta
concentracié de tensions que poden fissurar el material prematurament. Finalment, si les
condicions de refredament no son les idonies, els carburs que es formen al seu interior
poden produir una pérdua de resisténcia del material, fent-lo menys ddctil i disminuint la
resisténcia a la corrosio.

Per minimitzar aquests problemes al procés de fabricaci6 es poden aplicar técniques
pulvimetal-llrgies.*® Aquestes técniques permeten obtenir una pols fina que és compactada
i sinteritzada (procés térmic per unir particules per sota del punt de fusié i es coneix com a
sinteritzacié fase solida); quan algun dels metalls té diferent punt de fusié s’ha de realitzar
aquest procés amb la preséncia d’un liquid (el material que tingui el menor punt de fusid), el
que s’anomena sinteritzacié en fase liquida. Les dues técniques permeten obtenir com a
producte final I'implant amb la seva forma definitiva.

La microestructura del material resultant d’aplicar aquestes técniques de pulvimetal-lurgia és
un gra molt petit i una distribucié molt uniforme, i per tant amb millors propietats mecaniques.

Els aliatges F75 de fosa (Co-Cr-Mo) son utilitzats pel revestiment poros de les superficies
dels components protétics, per la bona resisténcia a la corrosid. La qualitat d’aquests
aliatges no només esta condicionada al procés metal-largic sind també a la mecanitzacio
posterior.

L’aliatge F799 de forja (Co-Ni-Cr-Mo), es caracteritza per tenir una estructura hexagonal
compacta, amb una microestructura de grans mes petits. A més, aquest procés trenca els
carburs presents, generant una distribucié uniforme, i dotant-lo de molt bones propietats
mecaniques. Aquest aliatge esta reservat a les tiges femorals on la carrega que ha de
suportar I'implant és molt important, i la resisténcia a la fatiga i la tenacitat és superior a la
dels aliatges F75.
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Les propietats de l'aliatge de forja F90 (Co-Cr-W-Ni) tractat en calent sén similars a les de
I'F75, perd treballat en fred al 40% les propietats del material es dupliquen respecte al
mateix. A més, I'addicié de tungste i niquel a l'aliatge F90 permet millorar les propietats de
fabricaci6 i mecanitzacio del treball en fred.

L’aliatge F562 es compon basicament de Co (<39%) i Ni (<37%) i pot ser processat amb
treballs en calent i fred al 50% per tal de controlar la seva microestructura. Aquest aliatge és
una combinacié d’estructura cubica centrada i hexagonal compacta, fet que el dota de gran
duresa.

Taula 4. Composici6 dels aliatges de Co-Cr segons la norma ASTM F75, ASTM F90, ASTM F799 i ASTM
F562

Co('FC;yO Co-Cr-W-Ni (F90)  Co-Ni-Cr-Mo (F799)  Co-Ni-Cr-Mo (F562)
Element Min. Max. Min. Max. Min. Max. Min. Max.
Crom (Cr) 27,0 30,0 19,0 19,0 26,0 28,0 21,0 21,0
Molibde (Mo) 5,0 7,0 5,0 6,0 10,5
Niquel (Ni) 2,50 9,0 9,0 0,02 11,0 37,0
Ferro (Fe) 0,75 0,03 3,0 1,0
Carboni (C) 0,35 0,05 0,05 0,004 0,15 0,025
Silici (Si) 1,0 0,02 1,00 0.15
Manganes (Mn) 1,0 0,02 2,00 0,15
Tungste (W) 14,0 15,0
Fosfor (P) 0,015
Sofre (S) 0,010
Titani (Ti) 1,0
Cobalt (Co) balang balang balang balang

Taula 5. Propietats dels aliatges de Co-Cr segons la norma ASTM F75; F90; F799 i F562

FOSA FORJA

Propietats Co-Cr-Mo Co-Cr-W-Ni Co-Cr-Mo Co-Ni-Cr-Mo
F75 F90 F799 F562
Resistencia a la traccié (MPa) 655 860 1.172 1.793
Limit fluéncia (MPa) 450 310 1.585
Elongacié (%) 8 10 12 8
Modul elastic (GPa) 210-250 220-234 210 220-240

Titani

El titani és el nové element més abundant de la superficie de la terra amb una concentracio
mitjana del 0,8% en pes. La produccié mundial de titani és de més de 4 milions de tones i un
5% és utilitzat com a biomaterial en aliatges.*°

Aquest material, va ser descobert 'any 1791 pel capella anglés William Gregor, aficionat a la
mineralogia al seu desti a la rectoria de Creed (Cornwall). Fent recerca de minerals a la vora
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d’un riu de la Vall de Manacan, va recollir una sorra negra que era ilmenita, la qual després
de calcinar-la i fer-la reaccionar va resultar en oxid de ferro (FeO) i un altre oxid, una pols
blanca molt brillant que no va poder identificar (TiO2). El seu descobriment el va presentar a
la Reial Societat Geoldgica de Cornwall sense cap repercussio cientifica.

El 1791, Martin Heinrich Klaproth, professor de quimica de la universitat de Berlin, va
detectar el mateix metall procedent del rutil (TiO2) i el va anomenar titani (fills d’Urano i Gea
de la mitologia Grega).*!

Les mostres analitzades per Gregor i Klaproth es tractaven del mateix mineral: el Titani.
Hauria de passar, perd, més d’'un segle per conéixer-se les propietats d’aquest material a
causa de la dificultat d’obtenir-lo en estat pur. Va ser I'any 1910 quan Matthew Albert Hunter,
professor de I'Institut Politecnic Rensselaer RPI (Troy, Nova York) va descriure el procés per
la seva obtencid consistent en produir primer tetraclorur de titani (TiCls), fent reaccionar el
rutil amb el clor i el carbd a altes temperatures. Posteriorment, el TiCl, es combina amb sodi,
també a altes temperatures, atrapant el clor del titani i formant NacCl, i deixant lliure el titani
metal-lic amb una puresa del 99,9%.52 Aquest és un procés de molta qualitat que pot ser
industrialitzat, perd d’elevat cost economic.

L’any 1940, Guillaume Justin Kroll, nascut a Luxemburg, va emigrar als Estats Units on va
millorar el métode d’obtencid del titani de Hunter canviant el sodi pel magnesi per separar el
titani del clor, métode que va patentar als Estats Units (NUm. 2.205.854).5® Aquest procés de
separacio del titani encara és utilitzat actualment.

El titani és un element de transici6, situat a la zona mitjana de la taula periddica (bloc d)
entre els elements molt metal-lics i els que no ho son. Aixo es tradueix en una estructura
electronica amb una subcapa d parcialment completa que permet al titani formar solucions
solides amb altres elements metal-lics i, per tant, diferents aliatges.

El titani es classifica com un material lleuger encara que la seva densitat sigui de 4,51 g/cm?,
quasi el doble que la de 'alumini, pero inferior a la de I'acer inoxidable (7,9 g/cm?), el Co-Cr-
Mo (8,3 g/cm®) i el Co-Ni-Cr-Mo (9,2 g/lcm?®), i aix0 és per la seva excel-lent relacié
resistencia/densitat.

El titani pur té una excel-lent resisténcia a la corrosié dels acids inorganics i també dels
organics i del clor, perd reacciona rapidament amb l'oxigen i altres elements. Aquesta
reactivitat es relaciona fortament amb la temperatura. Per exemple, amb I'oxigen té una forta
afinitat a la temperatura de 1.200°C. També té un alt punt de fusié' (1.600°C
aproximadament) amb poca conductivitat a la calor i dilatacié térmica. El fet que el punt de
combustié sigui més baix que el de fusié complica la seva forja, ja que inclis es produeix
combustié amb un gas inert com el nitrogen a 800°C.

El titani, com s’ha descrit, forma rapidament una capa d’oxid que pot anar des de TiO (oxid
de titani) fins TizO12, essent una capa impermeable que el protegeix de la corrosié. Segons

i El punt de fusi6 d'un material és la temperatura a la qual aquest material comenca a canviar el seu estat de solid
a liquid.
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'espessor de la capa que es formi a la superficie el material adquireix diferents tonalitats
(Figura8). >+

Figura 8. Anoditzacio del titani.
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La superficie del material adquireix diferents tonalitats en funcio de
I'espessor de la capa I'd0xid que es formi a la seva superficie.

El titani presenta dimorfisme a la temperatura de 882°C (temperatura de transici6), passant
d’'una estructura hexagonal compacta (fase a) en estat pur a una estructura cubica centrada
al cos (fase B). En equilibri, la fase 3 és inestable, per la qual cosa torna a I'estructura a per
sota de 882°C.

L’addicié d’altres elements al titani permet estabilitzar la fase a o B, i basant-se en la
capacitat estabilitzadora dels elements es poden classificar els aliatges de titani en: aliatges
tipus q, tipus B i a/B. Pero, les propietats mecaniques del titani sén altament dependents de
la puresa del metall i dels tractaments térmics.

L’estructura hexagonal compacta (fase a) té la maxima resisténcia a la traccio i a la corrosié
a elevades temperatures (315 a 538°C), la seva estabilitzacié6 depén dels materials aliats
com I'Al, C i Ni.

Els metalls aliats que estabilitzen la fase B ho fan a temperatura menor que la B-transus
(temperatura minima per obtenir el 100% de fase beta), com els elements V i Mo que tenen
solubilitat total a la fase beta.

El Fe, Mg, Cr, Co i Ni també estabilitzen la fase B a una temperatura menor de la B-transus,
perd aquests elements formen compostos intermetal-lics i indueixen una transformacié
eutectoide. Mitjangcant aquesta transformacié s’origina simultaniament una estructura de
dues fases solides de composicio diferent de l'original. Aquest tipus de transformacio no es
presenta en qualsevol composicié sind que depén de la concentracio dels elements i la
temperatura a la qual és sotmeés el metall. Els materials amb fase B tenen una gran capacitat
per ser endurits, son tractables térmicament i tenen gran resisténcia.
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La fase a/p representa la barreja d’ambdues fases (a i B) i depén dels percentatges dels
metalls aliats. Aquesta fase es caracteritza per la seva ductilitat, resistencia i per admetre

tractaments termics.

Taula 6. Propietats fisiques del titani (Ti)

Propietats

Nimero atomic 22

Pes atomic 47,88 gmol 1
Volum atomic 10,6 A3
Radi covalent 1,32 A
Primer potencial d’ionitzacio 6,83 eV
Valéncia 2.3.4.
Punt de fusié 1.674° £ 5°C
Punt ebullicio 3.260°C
Temperatura de transicio a-g 882° +2°C
Estructura a HCP <882°C
Estructura 8 BCC >882°C

Densitat o (20°C):4.51 g-cm?;
Densitat B (885° C):4.35 g-cm?
Capacitat calorifica 523 J/kg° C
Conductivitat termica 17 W/me C

El titani té una provada biocompatibilitat, elevat ratio de resisténcia mecanica/pes i un baix
modul d’elasticitat (100-110 GPa), el més proxim al teixit natural de I'os cortical (10-30 GPa)
comparat amb altres materials metal-lics implantables. Aquestes caracteristiques fan que

sigui un excel-lent material per ser utilitzat en la fabricacié d'implants protétics.%

Titani comercialment pur (cp)

Es molt dificil I'obtencié de titani pur, per la qual cosa el mercat fa servir el que es denomina
titani comercialment pur (cp), el qual conté diferents nivells d'impureses presents en la seva
composicié.’” L'ASTM F67°8 defineix quatre graus de titani cp (Taula 7) segons la seva
composicid; el grau 1 és el més pur (poques impureses), el 4 és el de major quantitat
d’'impureses i és el que té nivells més alts de resisténcia mecanica.

Taula 7. Composicié quimica dels diferents graus de titani cp segons ’ASTM F67

Element Grau 1 Grau 2 Grau 3 Grau4
Nitrogen (max.) 0,03 0,03 0,05 0,05
Carboni (max.) 0,10 0,10 0,10 0,10
Hidrogen (max.) 0,0125 0,0125 0,0125 0,0125
Ferro (max.) 0,2 0,30 0,30 0,50
Oxigen (max.) 0,18 0,25 0,35 0,40
Titani (max.) _ Balang Balang Balang Balang
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La resisténcia maxima a la fractura augmenta amb l'addicié d’altres elements, a expenses
de disminuir la seva capacitat d’elongacié (Taula 8), és a dir, la capacitat del material a
resistir als canvis de forma sense que es produeixi trencament. El titani cp també admet
tractaments termics i enduriment per acritud (deformacié en fred). Perd, amb les seves
limitades propietats mecaniques, no es fa servir en cirurgia ortopédica, i el seu Us esta
reservat practicament al camp odontologic o per a recobriment porés.

Taula 8. Propietats mecaniques dels diferents graus de titani cp segons 'ASTM F67

Resisténcia maxima (MPa) 240 345 450 550
Limit elastic 0,2% (MPa) 170 275 380 483
Elongacio (%) 24 20 18 15
Reducci6 area (%) 30 30 30 25

Perd com tots els aliatges, la seva microestructura esta condicionada pel seu posterior
treball en fred i/o tractament térmic, i també per la velocitat amb la qual es refreda el material
des de temperatures superiors a la de B-transus (que és diferent per a cada material).
Basicament hi ha tres tipus d’estructures: aliatges a, aliatges B i aliatges a-B, les quals estan
condicionades per la preséncia de certs elements aliants.

Aliatges de titani

L’aliatge de titani Ti6AI4V de fase a/B (90% en pes de titani, 6% d’alumini i 4% vanadi) és el
més utilitzat en la fabricaci6 de components protétics que, malgrat la dificultat en la seva
mecanitzacid, posseeix unes molt bones propietats mecaniques, de resisténcia a la corrosio,
i la possibilitat de modificar les seves caracteristiques amb tractaments térmics.>®

L’addicié d’alumini incrementa la temperatura de transformacié entre les fases a i
(estabilitzador de la fase a), mentre que el vanadi disminueix aquesta temperatura
estabilitzant la fase . L’alumini disminueix la densitat de l'aliatge i el vanadi millora la seva
ductilitat, facilitant els processos de conformacié per deformacio plastica.

Tot i aquestes bones propietats, el titani presenta el desavantatge de tenir una baixa
resisténcia al desgast, aix0 es deu a diferents factors com ara:

* L’estructura hexagonal: A diferéncia de la cubica centrada al cos, I'hexagonal
presenta un menor coeficient de friccid, ja que té més capacitat de deformar-se
plasticament per lliscament. De totes maneres, a la fase a del titani aquesta capacitat
és inferior.

+ Baixa resisténcia a la traccié: Quan es combina amb components d’altres materials la
fractura sol produir-se primer al titani.

* La capa d'oxid: Si aquesta capa que protegeix el titani de forma espontania és
eliminada de la superficie pel contacte amb altres materials, en produir-se el contacte
metall-metall i ser el titani un element molt reactiu, es poden donar unions
metal-liques en fred i augmentar aixi la friccié dels materials.
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La microestructura de Ti6Al4V depén tant de les etapes de conformat (fosa, forja...) com
dels tractaments térmics posteriors. Per exemple, quan aquest s’escalfa per sobre dels
1.000°C en fase beta i després es refreda lentament a temperatura ambient, es produeix una
microestructura que s’anomena de Widmanstatten de dues fases. La fase q, rica en alumini i
pobre en vanadi, que recristal-litza en forma de plaques i agulles formant una estructura molt
caracteristica dintre de la matriu de la fase .

Perd, la microestructura més utilitzada en els implants protétics de titani és la que
s’anomena “mill-annealed”, consistent en el treball en calent (forja) del material amb
estructura o/ a uns 705°C durant entre 30 minuts i algunes hores i posterior refredament a
I'aire, aconseguint una microestructura de grans a equiaxials’ i petits dominis de fase B no
transformada. Aquestes dues microestructures formen una excel-lent combinacié de
resisténcia mecanica, tenacitat, ductilitat i resisténcia a la fatiga. D’altra part, la capa passiva
d’oxid de titani (TiO2), que en preséncia d’oxigen genera rapidament l'aliatge Ti6AI4V, és
molt bioactiva i actua en la interficie metall-os produint una resposta biologica que afavoreix
la seva integracid. %961

Taula 9. Propietats mecaniques a traccio de I'aliatge Ti6A14V (ASTM F67).

Mill-annealed 880 945 18 34
Widmanstatten 750 885 15 18

*Inici de la ruptura del material i fase final de I'assaig elastic.

Processament dels aliatges de titani

Els aliatges de titani son molt reactius amb l'oxigen a altes temperatures, per tant és
indispensable que el processament del material es realitzi en atmosferes inerts o al buit. El
treball en calent de forja ha de ser inferior a 925°C.

Els problemes en el mecanitzat dels aliatges de titani sén diversos, i tenen relacié tant amb
la reactivitat dels materials a les eines de tall o els motlles, com de deformacions,
transferencies de calor, etc. Els seus efectes es poden minimitzar utilitzant les eines de tall a
velocitats baixes, eines de material especials per a la dissipacié de calor, técniques com la
utilitzacié d’'un mecanitzat electroquimic o la refrigeracio criogenica, entre altres possibles.

I Els grans denominats equiaxials son aquells el creixement dels quals és igual en totes les direccions.
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DiIscussIO

L’'increment de I'esperanga de vida ha creat la necessitat de fabricar implants cada vegada
més resistents i duradors, aixi com el fet que cada vegada els pacients als quals s’indica un
implant protétic, com a darrera opci6 terapeutica, sbn meés joves, ja sigui per millorar la seva
gualitat de vida, en cas de greus malalties 0ssies 0 bé per recuperar un cert grau d’'activitat
fisica en pacients actius.

En general, la literatura considera que una adequada supervivencia dels implants protétics al
cap de 10 anys és 290%.525% Pero, la longevitat i I'éxit d’'un implant esta condicionada a
diversos factors com les propietats del material i el seu procés de fabricacio, les associades
al pacient, que sé6n majoritariament multifuncionals, i a la técnica quirdrgica realitzada.

Durant les ultimes decades, les propietats dels diferents aliatges utilitzats en artroplasties
han anat millorant demostrant un bon comportament com a biomaterial. Tot i lalta
biocompatibilitat d’algun d’ells, existeixen algunes limitacions relacionades amb els efectes
toxics d’alguns dels seus components, aixi com amb I'alt modul de Young® o el fenomen de
I'ostedlisi associada amb les particules que es desprenen pel mecanisme de desgast i/o
corrosio dels materials.

L’acer inoxidable 316L s'utilitza actualment en la fabricacié de material d’'osteosintesi i en
I'ambit protétic en caps femorals de protesis de maluc (parell de friccio inox-polietile) gracies
a la seva alta resistencia (modul elastic 200GPa >12 vegades a l'os cortical). També
s’utilitza en la fabricacié de tiges femorals de tipus monobloc, encara que el seu Us és cada
vegada menor a Europa i als Estat Units per una disminucié de la integracié os-metall.®® La
superficie de l'acer inoxidable és menys rugosa i pot afavorir 'encapsulament de les
proteines i la formacié d’'una capa fibrosa al voltant de I'implant que secundariament pot
portar a la seva mobilitzacié.

Als aliatges de Cr-Co el procés de fabricacié i mecanitzacié és fonamental per obtenir les
propietats mecaniques adequades per ser utilitzat com a biomaterial protetic. El procés de
forja permet donar resisténcia a la fatiga, essencial a les tiges femorals de maluc, i
resisténcia al desgast com, per exemple, als condils femorals de les protesis de genoll,
component que esta en contacte i fricciona amb el component de polietilé del planell tibial.

Els aliatges de titani en les seves aplicacions com a implant protétic han demostrat
'excepcional biocompatibilitat i resisténcia a la corrosié, molt superior a la de l‘acer
inoxidable i als aliatges de crom-cobalt. En la interficie os-titani es demostra la seva
capacitat osteointegradora i la poca evidencia de capa fibrosa en formaci6.%®

Contrariament, el titani té una baixa resistencia al desgast en comparaci6 amb altres

materials, per la qual cosa estaria més indicat per a components de subjeccié i fixacio més
que per parts que han de fregar entre si.
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La utilitzacio del titani per les raons citades no esta indicat com a parell de friccié encara que
el comportament de les particules de titani que es podrien despendre durant el desgast sén
més biocompatibles que les dels aliatges de Cr-Co. Aixi doncs, en un hipotétic parell de
friccid titani-titani comportaria menys risc en el cas de despreniment de particules. Una de
les possibles solucions seria la millora de les superficies dels implants de titani amb
tractaments superficials. Els actuals tractaments de recobriment de les superficies poden
presentar diversos inconvenients com ara un gruix reduit, elevada rugositat, baixa adhesié
i/o un reduit increment de la duresa del material.

Tot i que el titani és un material amb provada resisténcia a la corrosio, aquest procés no tan
sols s’inicia a les superficies metal-liques en contacte amb I'espai extracel-lular, també es
pot iniciar en superficies aparentment aillades d’aquest perd que, durant la cirurgia i
manipulacié dels components, han estat en contacte amb sang i teixits. Es el cas dels
components modulars que s’uneixen per ajust o friccid, essent a les superficies d’'unié on es
pot iniciar aquest procés.®’

Un altre desavantatge que presenta el titani és la baixa tenacitat a la fractura comparat amb
altres materials.

En aquest punt seria interessant fer un esment addicional a la biocompatibilitat relativa
d’aquests tres tipus de materials, és a dir, 'acer inoxidable 316L, els aliatges Co-Cr i els
aliatges de titani. L'acer inoxidable 316L és el menys resistent dels tres enfront de la
corrosid, i es fa servir sobretot per a elements temporals. El Co-Cr no s’oxida dins del cos
huma, tot i que, molt lentament, pot alliberar ions a través de la seva capa de passivat i
acumular-se al teixit que I'envolta. En aquest sentit, i com a comentari general, quan es
col-loca un implant dins del cos, aquest intenta “defensar-se” generant teixit al seu voltant, el
gruix del qual és proporcional a la reactivitat del metall en aquest medi. Es per aixd que el
titani, que és el més inert dels tres, practicament no provoca aquest teixit, mentre que el
316L és el que en pot generar més.

D’altra banda, els components d’'una protesi articular poden estar fabricats amb diferents
aliatges, els quals en un medi com el del cos huma han de mantenir una certa estabilitat
electroquimica per evitar efectes adversos com el de la corrosié. Es per aquest motiu que la
implantacié de components protétics de diferents materials o models i/o fabricants no és
recomanable, ja que poden augmentar la velocitat de corrosi6 a causa dels fenomens
electroquimics. A més, les diferéncies de disseny en la geometria dels implants també
desaconsellarien aquest tipus de combinacio, a no ser que el mateix fabricant determini
explicitament el tipus de compatibilitat entre els diferents sistemes de protesis.

La fatiga del material és un altre dels factors importants a tenir en compte en les propietats
dels metalls i durabilitat dels implants. El responsable que un metall sigui més o menys
resistent a fatiga és la mida del gra del material. En termes generals, com més petit sigui
aquest, més dur esdevé el metall i major resisténcia a la fatiga. La mida del gra augmenta en
augmentar la permanéncia del material a una temperatura propera al punt de fusio
(recristal-litzacid) i disminueix en el procés de forja (deformacio).
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El funcionament mecanic de l'implant hauria d’estar molt a prop al de I'os. Un implant amb
un modul de Young molt alt donaria una gran resisténcia mecanica pero la fisiologia i
biomecanica o0ssia quedaria alterada greument.

Un modul de Young més proxim al de l'os cortical permetria la reconstruccio de la
biomecanica ossia. El modul d’elasticitat no s’ha de considerar de forma aillada, siné junt
amb altres parametres com les caracteristiques del material, el disseny de l'implant i les
propietats mecaniques de l'os. A efectes practics, el modul de Young del ciment ossi acrilic
(PMMA,; polimetilmetacrilat, correntment anomenat metacrilat), I'os cortical i els aliatges es
pot expressar en unitats de GPa tal com segueix: 2GPa (PMMA); 20GPa (0s); 100GPa (Ti) i
200GPa (aliatges de Fe i Cr-Co).

Quan el disseny de I'implant és cimentat, s’hauria de tenir en compte que el modul de Young
de I'implant fos més alt, per aportar més rigidesa i reduir la pressio que el ciment fa al voltant
de limplant, minimitzant el risc que aquest pugui fracturar-se. Si la carrega que ha de
suportar I'os és baixa, per una baixa activitat del pacient, podria portar a una pérdua de
I'estructura Ossia, i per tant, a una osteoporosi per desus, i amb el temps podria ocasionar
un deficient suport del ciment i acabant fracturant-se, motivant I'afluixament de I'implant.

En canvi, en protesis no cimentades és preferible un modul que aporti menys rigidesa per
reduir la pressio sobre el component protétic i per a un repartiment homogeni de la carrega
al llarg de l'os, i aixi aproximar-se a la seva biomecanica. En aquest sentit, I'aliatge amb
menys coeficient d’elasticitat és el del Ti6al4V.

El tractament de les superficies metal-liques ha de permetre noves bio-funcionalitats per
controlar la immunitat cel-lular i la formaci6 ossia (capacitat osteoinductora). Les
investigacions actuals obren la porta a tractaments dels metalls menys convencionals com la
nitruracié termoquimica, modificacio per laser o plasma. Altres linies de recerca estudien el
tractament com la projeccié térmica, els PVD i CVD, els recobriments electrolitics i les
deposicions tipus sol-gel. Recobriments del tipus TiN, CrN, AITiN, DLC... entre molts d’altres
possibles, donen una molt alta duresa a les superficies recobertes, amb molt baixos
coeficients de friccié i essent perfectament biocompatibles. Totes aquestes técniques
podrien, d’'una banda millorar I'osteointegracié dels implants, i d’altra millorar la resisténcia

del material aportant una solucié a 'actual desacreditat parell de friccio metall-metall de Cr-
CO.68'69‘70

La infeccio protetica és avui un dels problemes importants en aquest tipus de cirurgia, en
produir-se l'adhesid bacteriana a la superficie de limplant. Linies de recerca actuals
permeten generar superficies hidrofobiques per electrodeposicié de polimers hidrofobics
(PEDOT F 4) i reduir I'adhesié bacteriana amb estructures a nano escala que actuarien a
I'impedir la formacié del biofilm. La utilitzacié de les nanotecnologies ha de permetre posar
més en contacte el teixit amb el material i facilitar I'osteointegracio, pero els efectes de les
nanotecnologies a la salut s6n encara poc contrastats ja que com a tecnologia emergent no
s’ha generat prou evidéncia i €s necessari avaluar els riscos de la seva utilitzacié.

Amb el proposit de millorar els biomaterials actuals, diferents publicacions fan propostes de

materials hibrids, dels quals n’hi ha de diversos tipus. Hi ha els composits, que consisteixen
en fibres o particules encastades en una matriu. També existeixen els anomenats materials
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amb funcié gradient (Functionally Graded Materials, FGM),”* com per exemple I'alumini i el
titani fabricats per sinteritzacio plasmatica. En aquest cas podem tenir una peca on un dels
extrems sigui d’alumini i I'altre de titani i la composicié intermédia va canviant de 'un a l'altre
gradualment. Encara que aquests tipus de materials es van introduir els anys 80 al Japo,
millores en el seu procés de produccié fan que puguin ser atractius en les aplicacions
meédiques.

Avui en dia aquest tipus de peces (les de material amb funcionalitat gradual) s’estan
desenvolupant mitjangant manufactura additiva (la popularment anomenada impressio 3D).
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CONSIDERACIONS

La utilitzacio dels aliatges d’acer inoxidable com a material en la fabricacié protética ha
disminuit els Udltims anys, quedant reduit a les tiges de les protesis de maluc totals
cimentades, caps femorals i a les protesis parcials de maluc monobloc (tipus Austin Moore o
Thomson). Aixd es deu al fet que, dels metalls emprats en protesis, sén els que tenen
menys resisténcia a la corrosio.

Els aliatges de Co-Cr s'utilitzen en la fabricacié de tiges femorals i components que formen
part del parell de friccid, en protesis de maluc, i de condils femorals en les de genoll.

Els aliatges de titani per la bona interaccié amb el teixit ossi s’utilitzen en la fabricacié de
tiges femorals i cotiles en protesis de maluc i el planell tibial en les de genoll.

La manipulacié dels components protétics en el moment de la seva implantacio ha de ser
acurada, netejant de sang i teixits les arees de contacte i realitzar I'encaix dels components
amb un impacte controlat.

Un disseny inadequat dels components de la protesi i/o la combinacié de components de
diferents fabricants pot afavorir la fallada de la protesi, ja sigui pel que fa a requeriments
mecanics com per I'efecte electroquimic.

En la produccié de nous biomaterials metal-lics, el disseny i el procés de fabricacid no
només s’han de centrar en el restabliment de les funcions mecaniques d’'una articulacid, siné
també en la resposta bioldgica que aquest material provocara en el medi on s’implanti. Sén
tan importants les propietats mecaniques del metall obtingut després de la seva implantacio,
com la seva capacitat d’integracié6 amb el teixit ossi amb fendmens com l'adhesid, la
proliferacié cel-lular i 'absorcié de les proteines, i en particular a la senyalitzacié cel-lular.

La interacci6 ceél-lula-metall pot donar una resposta bioldgica negativa i afavorir la
disfuncionalitat de I'implant, és per aixd que la recerca actual en els biomaterials metal-lics
ha de tenir en compte I'evidéncia disponible sobre la resposta bioldgica que es produeix a la
seva superficie. Dit d’'altra forma, la investigaci6 multidisciplinaria ha de ser clau en el
desenvolupament futur de nous materials per a implants protétics.

37




BIBLIOGRAFIA

1. Lister, J. On the antiseptic principle in the practice of surgery. Lancet. 1967;ii:353-6.

2. Levert HS. Experiments on the use of metallic ligatures, as applied to arteries. Am J Med
Sci.1829;7:17-23.

3. Hansmann H. Eine neue Methode der Fixierung der Fragmente bei complicierten
Frakturen. Verh Dtsch Ges Chir. 1886;15:134—7.

4. Zierold AA. Reaction of bone to various metals. Arch Surg. 1924;9(2):365-412.

5. Lambotte A. The use of magnesium as material lost in Osteosynthesis. Bull Mem Soc Nat
Chir. 1932;28: 1325-34.

6. Verbrugge J. Le material metalique resorbable en chirurgie osseuse. La Presse
Médicale. 1934; 23:460-5.

7. Smith-Petersen MN. Evolution of mould arthroplasty of the hip joint. J Bone Joint Surg Br.
1948;30B(1):59-75.

8. Venable CS, Stuck WG, Beach A. The effects on bone of the presence of the metals;
based upon electrolysis: an experimental study. Ann. Surg. 1937;105:917-38.

9. Scott DA. Metallography and microstructure of ancient and historic metals. Los Angeles,
CA (USA): The J. Paul Getty Trust; 1991. [consulta 10 octubre 2017]. Disponible a:
www.getty.edu/conservation/publications _resources/pdf publications/metallography micr
ostructure.html

10. Napolitano RE. The structure of cast metals. Ames, lowa (USA): lowa State University.
The Univerity of Science and Technology. [consulta 10 octubre 2017]. Disponible a:
https://web.wpi.edu/Images/CMS/MCSI/2006napolitanol.pdf

11. Askeland DR, Fulay PP, Wright WJ. The Science and Enginnering of Materials. Stamford,
cT (USA): Cencage Learning, 6th Edition; 2010. [consulta 10 octubre 2017]. Disponible
a: http://home.ufam.edu.br/berti/nanomateriais/0495296023MaterialsEnginee.pdf

12. Park JB. Biomaterials Science and engineering. New York (USA): Springer; 1984. p. 213-
85.

13. Rho JY, Ashman RB, Turner CH. Young's modulus of trabecular and cortical bone
material: ultrasonic and microtensile measurements. J Biomech. 1993;26:111-9.

14. Definition of corrosion. A: Fontana MG, Greene ND. Corrosion engineering. New York
(USA): McGraw-Hill; 1978: 4-5. [consulta 10 octubre 2017]. Disponible a:

http://dl.iranidata.com/book/daneshgahi/Mars%20Fontana-Corrosion%20Engineering(www.iranidata.com).pdf

15. ASTM G15-08, Standard terminology relating to corrosion and corrosion testing
(Withdrawn 2010). West Conshohocken, PA (USA): ASTM International; 2008. [consulta
10 octubre 2017]. Disponible a: www.astm.org/Standards/G15.htm

16. What is corrosion? A: McCafferty E. Introduction to corrosion science. Springer: New
York. 2010; p.13-4.

38



http://www.getty.edu/conservation/publications_resources/pdf_publications/metallography_microstructure.html
http://www.getty.edu/conservation/publications_resources/pdf_publications/metallography_microstructure.html
https://web.wpi.edu/Images/CMS/MCSI/2006napolitano1.pdf
http://home.ufam.edu.br/berti/nanomateriais/0495296023MaterialsEnginee.pdf
https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/?term=Rho%20JY%5BAuthor%5D&cauthor=true&cauthor_uid=8429054
https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/?term=Ashman%20RB%5BAuthor%5D&cauthor=true&cauthor_uid=8429054
https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/?term=Turner%20CH%5BAuthor%5D&cauthor=true&cauthor_uid=8429054
http://dl.iranidata.com/book/daneshgahi/Mars%20Fontana-Corrosion%20Engineering(www.iranidata.com).pdf
http://www.astm.org/Standards/G15.htm

17. Valero C, Igual A. Electrochemical characterisation of biomedical alloys for surgical
implants in simulated body fluids. Corros Sci. 2008;50(7):1954-61.

18. Electrochemical reactions. A: Fontana MG, Green ND. Corrosion engineering. New York
(USA): McGraw-Hill; 1978. p. 14-7. [consulta 10 octubre 2017]. Disponible a:

http://dl.iranidata.com/book/daneshgahi/Mars%20Fontana-Corrosion%20Engineering(www.iranidata.com).pdf

19. Venugopalan R, Gaydon JA. Review of corrosion behaviour of surgical implant alloys.
Princeton, Nova Jersey (USA): Perkin Elmer Instruments; 2001; p. 99-107.

20. Virtanen S, Milosev |, Gomez-Barrena E, Trebse R, Salo J, Konttinen YT. Special modes
of corrosion under physiological and simulated physiologial conditions. Acta Biomater.
2008;4:468-76.

21. Rodil S. Modificacion superficial de biomateriales metélicos. Rev LatinAm Metal Mat.
2009;29(2):67-83.

22. Chaouki H, Chtaini A, Bouadili EL. Résistance a la corrosion des alliages utilisés comme
implants en milieu bioldgiques. Scientific Study & Research. 2005;VI(1):35-42.

23. Hussenbocus S, Kosuge D, Solomon LB, Howie DW, Oskouei RH. Head-neck taper
corrosion in hip arthroplasty. Biomed Res Int [Internet]. 2015;2015:758123. doi:
10.1155/2015/758123. Epub 2015 Apr 14. [consulta 10 octubre 2017]. Disponible a:
www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC4411444/

24. Jacobs JJ, Cooper HJ, Urban RM, Wixson RL, Della Valle CJ. What do we know about
taper corrosion in total hip arthroplasty?. J Arthroplasty. 2014;29(4):668-9.

25. Stodard J, Faraday M. Experiments on the alloys of steel. The Quarterly Journal of
Science, Literature and the Arts. 1820;9:3109.

26. Berthier P. Annales des Chimie et des Physique.1821;17:55.

27. Goldschmidt H, Vautin C. Aluminium as a heating and reducing agent. The Journal of the
Society of Chemical Industry. 1898;6(17): 543-5.

28. Guillet L. Revue de Metallurgie. Cahiers d’Information Tecniques.1906;3.
29. Cobb HM. The history of stainless steel. Materials Park, Ohio (USA): ASM International;

2010. [consulta 10 octubre 2017]. Disponible a:
www.asminternational.org/documents/10192/1849770/5279 FM.pdf

30. Beeley PR. The Hatfield Memorial Lectures. UK. 1st Edition. Cambridge (United
Kingdom): Woodhead Publishing; 2005.

31. Haynes E. Metal alloy. U.S.P. USA. Office, Editor; 1907.

32. ASTM 138, Standard Specification for Wrought 18Chromium-14Nickel-2.5Molybdenum
Stainless Steel Bar and Wire for Surgical Implants (UNS S31673), West Conshohocken,
PA (USA): ASTM International; 2013. [consulta 10 octubre 2017]. Disponible a:
www.astm.org/Standards/F138.htm

33. Shih CC, Shih CM, Su YY, Chang MS, Lin SJ. Effect of surface oxide properties on
corrosion resistance of 316L staninless steel for biomedical Applications. Corros Sci.
2004;43(2):427-41.

39



http://dl.iranidata.com/book/daneshgahi/Mars%20Fontana-Corrosion%20Engineering(www.iranidata.com).pdf
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC4411444/
http://www.asminternational.org/documents/10192/1849770/5279_FM.pdf
http://www.astm.org/Standards/F138.htm

34.

35.

36.

37.

38.

39.

40.

41.

42.

43.

44.

45.

46.

47.

Hryniewicz T, Rokicki R, Rokosz K. Corrosion characteristics of medical-grade AlISI Type
316L stainless steel surface after electropolishing in a magnetic field. Corrosion.
2008;64(8):660-5.

Bordjih G, Jouzeau J, Mainard, Payan E, Delagoutte JP, Netter P. Evaluation of the effect
of three surface treatments on the biocompatibility of 316L stainless stell using human
differentiated cells. Biomaterials. 1996;17:491-500.

Sedriks AJ. Corrosion of Stainless Steels. 2nd ed. New York, NY (USA): Wiley; 1996; p
13-21.

ASTM E112-13 Standard test methods for determining average grain size. West
Conshohocken, PA (USA): ASTM International; 2013. [consulta 10 octubre 2017].
Disponible a: www.astm.org/Standards/E112.htm

Giacchi J, Morando C, Fornaro O, Palacio H Microstructural characterization of as-cast
biocompatible Co-Cr-Mo alloys. Materials Characterization. 62. . iacchi JV et al.
Microstructural characterization of as-cast biocompatible Co-Cr-Mo alloys. Materials
Characterization. 2011;62(1):53-61.

Emerson, Christopher P. The microstructure and the electrochemical behavior of cobalt
chromium molybdenum alloys from retrieved hip implants [thesis]. FIU Electronic Theses
and Dissertations. 2230. Miami, Florida (USA): Florida International University Digital
Commons; 2015 http://digitalcommons.fiu.edu/etd/2230

Rajan K. Phase trasnformations in a wrought Co-Cr-Mo-C alloy. Metall Trans A.
1982;13(7):1161-6.

Kappor S. High-temperature hardness and war resistance of stellite alloys. Mechanical
engineering. Thesis Postdoctoral. Carleton University. Ottawa, Ontario, (Canada); Library
and Archives of Canada; 2012.

Klarstrom D. Wrought cobalt- base superalloys. J Mater Eng Perform. 1993;2 (4):523.

Valero C, Igual A. Study of the adsorption process of bovine serum albumin on
passivated surfaces of CoCrMo biomedical alloy. Electrochim Acta. 2010;55(28):8445-52.

ASTM F75-12, Standard Specification for Cobalt-28 Chromium-6 Molybdenum Alloy
Castings and Casting Alloy for Surgical Implants (UNS R30075). West Conshohocken,
PA (USA): ASTM International; 2012. [consulta 10 octubre 2017]. Disponible a:
www.astm.org/Standards/E112.htm

ASTM F90-14, Standard Specification for Wrought Cobalt-20Chromium-15Tungsten-
10Nickel Alloy for Surgical Implant Applications (UNS R30605). West Conshohocken, PA
(USA): ASTM International; 2014. [consulta 10 octubre 2017]. Disponible a:
www.astm.org/Standards/F90.htm

ASTM F799-11, Standard Specification for Cobalt-28Chromium-6Molybdenum Alloy
Forgings for Surgical Implants (UNS R31537, R31538, R31539). West Conshohocken,
PA (USA): ASTM International; 2011. [consulta 10 octubre 2017]. Disponible a:
www.astm.org/Standards/F799.htm

ASTM F562-13, Standard Specification for Wrought 35Cobalt-35Nickel-20Chromium-
10Molybdenum Alloy for Surgical Implant Applications (UNS R30035). West
Conshohocken, PA (USA): ASTM International; 2013. [consulta 10 octubre 2017].
Disponible a: www.astm.org/Standards/F562.htm

[ a0 L


http://www.astm.org/Standards/E112.htm
http://digitalcommons.fiu.edu/etd/2230
http://www.astm.org/Standards/E112.htm
http://www.astm.org/Standards/F90.htm
http://www.astm.org/Standards/F799.htm
http://www.astm.org/Standards/F562.htm

48.

49.

50.

51.

52.

53.

54.

55.

56.

57.

58.

59.

60.

61.

Bhairav P, Favaro G, Inam F, Reece MJ, Angadji A, Bonfield W, et al. Cobalt-based
orthopaedic alloys: Relationship between formin route, microstucture and tribologial
performance. Mater Sci Eng C. 2012;32(5):1222-9.

Salan MN. Tecnologia de processos y transformacion de materiales. Barcelona:
Universitat Politécnica de Catalunya. Edicions UPC; 2005.

Litjering G. Engineering materials and processes: Titanium. (2nd ed.) Springer. 2007; p.
203-50.

History and extractive metallurgy. Chapter 1. A: Froes FH, editor. Titanium: physical
metallurgy, processing, and applications. West Conshohocken, PA (USA): ASTM
International; 2015. [consulta 10 octubre 2017]. Disponible a:
www.asminternational.org/home/-/journal_content/56/10192/ZTPMP2015P001/BOOK-
ARTICLE

Hunter MA. Metallic titanium. J Am Chem Soc. 1910:330-6.

Kroll WJ. The production of ductile titanium. Transactions of the American
Electrochemical Society.1940;78:35-47.

Gil FJ, Ginebra MP, Planell JA. Metales y aleaciones para la substitucion de tejidos
duros. Biomecanica. 1999;8(13): 74.

Pérez del Pino A, Fernandez-Pradas JM, Serra P, Morenza JL. Coloring of titanium
through laser oxidation: comparative study with anodizing. Surf Coat Technol.
2004;187:106-22.

Valenti J, Guasch J, Sevilla P, Gil FJ. Anodizacion del titanio para la mejora ante la
degradacion quimica de material quirargico. Biomecanica. 2004;12:24-30.

Torres Y, Pavon J, Nieto |, Lascano S, Rodriguez JA. PM Convencional Processing and
Characteritzation of Porous Ti c.p. for biomedical Applications. Congreso Nacional de
Pulvimetalurgia; Valencia, Espafia; 2010.

ASTM F67-13(2017), Standard Specification for Unalloyed Titanium, for Surgical Implant
Applications (UNS R50250, UNS R50400, UNS R50550, UNS R50700) West
Conshohocken, PA (USA): ASTM International; 2017. [consulta 10 octubre 2017].
Disponible a: www.astm.org/Standards/F67.htm

Gil FJ, Planell JA. Aplicaciones biomédicas del titanio y sus aleaciones. Revista
Biomecanica. 1993;1(1): 34-42. [consulta 10 octubre 2017]. Disponible a:
https://lupcommons.upc.edu

Tognarini |, Sorace S, Zonefrati R, Galli G, Gozzini A, Carbonell S, et al. In vitro
differentiation of human mesenchymal stem cells on Ti6Al4V surfaces. Biomaterials.
2008;29(7):809-24.

Pegueroles M. Interaccions between titanium surfaces and biological components.
Barcelona: Departament de Ciéncia dels Materials i Enginyeria Metal-lGrgica. Universitat
Politecnica de Catalunya (UPC); 2009.

[ a1 L


http://www.asminternational.org/home/-/journal_content/56/10192/ZTPMP2015P001/BOOK-ARTICLE
http://www.asminternational.org/home/-/journal_content/56/10192/ZTPMP2015P001/BOOK-ARTICLE
https://upcommons.upc.edu/

62. National Institute for Clinical Excellence (NICE). Guidance on Total hip replacement and
resurfacing arthroplasty for end-stage arthritis of the hip. Technology appraisal guidance
[TA304]. London (United Kingdom); 2014. [consulta 20 octubre 2017]. Disponible a:
https://www.nice.org.uk/guidance/ta304/resources/total-hip-replacement-and-resurfacing-
arthroplasty-for-endstage-arthritis-of-the-hip-review-of-technology-appraisal-guidance-2-
and-44-82602365977285

63. Orthopaedic Data Evaluation Panel. ODEP [Internet]. [consulta 20 octubre 2017].
Disponible a: www.odep.org.uk

64. Miinomi M, Liu Yi, Nakai M, Liu H, Li H. Biomedical titanium alloys with Young’s moduli
close to that of cortical bone. Regen Biomater. 2016;3(3):173-85.

65. McGrory BJ, Etkin CD, Lewallen DG. Comparing contemporary revision burden among
hip and knee joint replacement registries. Arthroplasty Today. 2016;2(2):83—6.

66. Hayes JS, Kléppel H, Wieling R, Sprecher CM, Richards RG. Influence of steel implant
surface microtopography on soft and hard tissue integration. J Biomed Mater Res B Appl
Biomater. 2018;106(2):705-15.

67. Geetha M, Singh AK, Asokamani R, Gogia AK. Ti based biomaterials. The Ultimate
choice for orthopaedic implants—A review. Progess in Materials Science. 2009;54(3):
397-425.

68. Saldafia L. Estudio in vitro de la biocompatibilidad de modificaciones superficiales de la
aleacion Ti6Al4V. Madrid: Departamento de Bioquimica. Universidad Auténoma de
Madrid; 2005.

69. Andrews RE, Shah KM, Wilkinson JM, Gartland A. Effects of cobalt and chromium ions at
clinically equivalent concentrations after metal-on-metal hip replacement on human
osteolblasts and osteoclasts: implications for skeletal Health. Bone. 2011;49(4):717-23.

70. Anselme K. Osteoblast adhesion on biomaterials. Biomater. 2000;21:667-81.
71. Bahraminasab M, Ghaffari S, Eslami-Shahed H. MAI20O3-Ti functionally graded material

prepared by spark plasma sintering for orthopaedic applications. J Mech Behav Biomed
Mater. 2017;72:82-9.

[ a2 L



https://www.nice.org.uk/guidance/ta304/resources/total-hip-replacement-and-resurfacing-arthroplasty-for-endstage-arthritis-of-the-hip-review-of-technology-appraisal-guidance-2-and-44-82602365977285
https://www.nice.org.uk/guidance/ta304/resources/total-hip-replacement-and-resurfacing-arthroplasty-for-endstage-arthritis-of-the-hip-review-of-technology-appraisal-guidance-2-and-44-82602365977285
https://www.nice.org.uk/guidance/ta304/resources/total-hip-replacement-and-resurfacing-arthroplasty-for-endstage-arthritis-of-the-hip-review-of-technology-appraisal-guidance-2-and-44-82602365977285
http://www.odep.org.uk/
https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/?term=Bahraminasab%20M%5BAuthor%5D&cauthor=true&cauthor_uid=28463814
https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/?term=Bahraminasab%20M%5BAuthor%5D&cauthor=true&cauthor_uid=28463814
https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/?term=Bahraminasab%20M%5BAuthor%5D&cauthor=true&cauthor_uid=28463814

ANNEXOS

Annexl. Taula periodica

2
He
18
Ar
54
Xe
86
Rn

8o 90 f| 91 9 ff 97 f§ 98 | 99 101
Ac || Th || Pa Cm || Bk § Cf J Es Md

[ 43




Annex 2. Composicio quimica dels acers més utilitzats en la industria segons la Norma AISI (American Iron
and Steel Institute)

COMPOSICIO ALTRES
Classificacio AlISI © Si Mn B S Ni Cr Mo Cu N

403 Max.0.15 Max.0.50 | Max.1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 1) 11.50~13.00 - - - -

410 Max.0.15 Max.1.00 | Max.1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 1) 11.50~13.50 - - - -

- 0.08-0.18 | Max.0.60 | Max.1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 @ 11.50~14.00 | 0.30~0.60 - - -
- Max.0.15 Max.1.00 | Max1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 @ 11.50~13.50 - - - Pb 0.050.30

416 Max.0.15 Max.1.00 | Max.1.25 | Max.0.060 | Min.0.15 1) 12.00~14.00 D) - - -

420 0.16~0.25 | Max.1.00 | Max.1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 1) 12.00~14.00 - - - -

Graus 420 0.26~0.40 | Max.1.00 | Max.1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 @ 12.00~14.00 - - - -

martensitics 420F 0.26~0.40 | Max.1.00 | Max.1.25 | Max.0.060 | Min.0.15 @ 12.00~14.00 B) - - -
- 0.26~0.40 | Max.1.00 | Max.1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 1) 12.00~14.00 - - - Pb 0.05~0.30

431 Max.0.20 | Max.1.00 | Max1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 | 1.25~2.50 | 15.00~17.00 - - - -

440A 0.60~0.75 | Max.1.00 | Max.1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 @ 16.00~18.00 ®3) - - -

4408 0.75~0.95 | Max.1.00 | Max.1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 @ 16.00~18.00 ®3) - - -

440C 0.95-1.20 | Max.1.00 | Max.1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 1) 16.00~18.00 A3) - - -

S44020 0.95-1.20 | Max.1.00 | Max.1.25 | Max.0.060 | Min.0.15 1) 16.00~18.00 A3) - - -
405 Max.0.08 Max.1.00 | Max.1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 - 11.50~14.50 - - - Al 0.10~0.30

- Max.0.03 Max.1.00 Max.1.00 Max.0.040 Max.0.030 - 11.00~13.50 - - - -

430 Max.0.12 Max.0.75 | Max.1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 - 16.00~18.00 - - - -

fgr':‘t‘ffs 430F Max.0.12 Max.1.00 | Max.1.25 | Max.0.060 | Min.0.15 - 16.00~18.00 B) - - -

434 Max.0.12 Max.1.00 | Max.1.00 | Max.0.040 | Max.0.030 - 16.00~18.00 | 0.75-1.25 - - -

- Max.0.01 Max.0.40 | Max0.40 | Max.0.030 | Max.0.020 - 28.50~32.00 | 1.50~2.50 - Max.0.015 -

- Max.0.01 Max.0.40 | Max.0.40 | Max.0.030 | Max.0.020 - 25.00~27.50 | 0.75~1.50 - Max.0.015 -

329 Max.0.08 Max.1.00 | Max.1.50 | Max.0.040 | Max.0.030 | 3.00~6.00 | 23.00~28.00 | 1.00~3.00 - - -

c?urgllfa " $31803 Max.0.03 Max.1.00 | Max2.00 | Max.0.040 | Max.0.030 | 4.50~6.50 | 21.00~24.00 | 2.50~3.50 - 0.08~0.20 -

$31260 Max.0.03 Max.1.00 | Max150 | Max.0.040 | Max.0.030 | 5.50~7.50 | 24.00~26.00 | 2.50~3.50 - 0.08~0.30 -

201 Max.0.15 Max.1.00 | 5.50~7.50 | Max.0.060 | Max.0.030 | 3.50~5.50 | 16.00~18.00 - - 0.257? -

202 Max.0.15 Max.1.00 | 7.50~10.00 | Max.0.060 | Max.0.030 | 4.00~6.00 | 17.00~19.00 - - Max.0.25 -

301 Max.0.15 Max.1.00 | Max2.00 | Max.0.045 | Max.0.030 | 6.00~8.00 | 16.00~18.00 - - - -

Graus 302 Max.0.15 Max.1.00 | Max2.00 | Max.0.045 | Max.0.030 | 8.00~10.00 | 17.00~19.00 - - - -

austenitics 303 Max.0.15 Max.1.00 | Max.2.00 | Max.0.200 | Min.0.15 | 8.00~10.00 | 17.00~19.00 B) - - -
303Se Max.0.15 Max.1.00 | Max.2.00 | Max.0.200 | Max.0.060 | 8.00~10.00 | 17.00~19.00 - - - Se Min.0.15

- Max.0.15 Max.1.00 | Max3.00 | Max.0.200 | Min.0.15 | 8.00~10.00 | 17.00~19.00 @ 1.50~3.50 - -

304 Max.0.08 Max.1.00 | Max2.00 | Max.0.045 | Max.0.030 | 8.00~10.50 | 18.00~20.00 - - - -




-~ AISI C si Mn P s Ni Cr Mo Cu N
304L Max.0.03 | Max100 | Max2.00 | Max0.045 | Max.0.030 | 9.00~13.00 | 18.00~20.00 - - ; -
304N Max008 | Max1.00 | Max2.50 | Max0.045 | Max.0.030 | 7.00~10.50 | 18.00~20.00 - ; 0.10~0.25 -
- Max008 | Max1.00 | Max2.50 | Max0.045 | Max.0.030 | 7.50~10.50 | 18.00~20.00 - - 0.15-0.30 | Nb Max.0.15
304LN Max.0.03 | Max1.00 | Max2.00 | Max0.045 | Max0.030 | 8.50~11.50 | 17.00~19.00 - - 0.12-0.22 -
- Max.0.08 | Max100 | Max2.00 | Max0.045 | Max.0.030 | 8.00~10.50 | 17.00~19.00 - 1.00~3.00 - -
305 Max012 | Max1.00 | Max2.00 | Max0.045 | Max.0.030 | 10.50~13.00 | 17.00~19.00 - - - -
309S Max008 | Max1.00 | Max2.00 | Max0.045 | Max.0.030 | 12.00~15.00 | 22.00~24.00 - - - -
3108 Max.0.08 | Max150 | Max2.00 | Max0.045 | Max.0.030 | 19.00~22.00 | 24.00~26.00 - - - -
316 Max.0.08 | Max100 | Max2.00 | Max0045 | Max.0.030 | 10.00~14.00 | 16.00~18.00 | 2.00~3.00 - - -
316L Max003 | Max1.00 | Max2.00 | Max0045 | Max.0.030 | 12.00~15.00 | 16.00~18.00 | 2.00~3.00 ; ; -
316N Max008 | Max1.00 | Max2.00 | Max0045 | Max.0.030 | 10.00~14.00 | 16.00~18.00 | 2.00~3.00 ; 0.10~0.22 -
316LN Max.0.03 | Max1.00 | Max2.00 | Max0.045 | Max0.030 | 10.50~14.50 | 16.50~18.50 | 2.00~3.00 - 0.12-0.22 -
- Max.0.08 | Max100 | Max2.00 | Max0.045 | Max.0.030 | 10.00~14.00 | 16.00~18.00 | 2.00~3.00 - - Ti Min.5xC%
- Max008 | Max1.00 | Max2.00 | Max0.045 | Max.0.030 | 10.00~14.00 | 17.00~19.00 | 1.20~2.75 | 1.00~2.50 - -
- Max003 | Max1.00 | Max2.00 | Max0.045 | Max.0.030 | 12.00~16.00 | 17.00~19.00 | 1.20~2.75 | 1.00~2.50 - -
- Max.0.08 | Max100 | Max2.00 | Max0045 | Min0.10 | 10.00~14.00 | 16.00~18.00 | 2.00~3.00 - - -
317 Max.0.08 | Max100 | Max2.00 | Max0045 | Max.0.030 | 11.00~15.00 | 18.00~20.00 | 3.00~4.00 - - -
3171 Max003 | Max1.00 | Max2.00 | Max0045 | Max.0.030 | 11.00~15.00 | 18.00~20.00 | 3.00~4.00 ; ; -
- Max003 | Max1.00 | Max2.00 | Max0045 | Max.0.030 | 11.00~15.00 | 18.00~20.00 | 3.00~4.00 - 0.10~0.22 -
- Max0.04 | Max100 | Max2.50 | Max0.045 | Max.0.030 | 15.00~17.00 | 16.00~19.00 | 4.00~6.00 - ; -
- Max.0.03 | Max100 | Max2.00 | Max0045 | Max.0.030 | 24.00~26.00 | 19.00~24.00 | 5.00~7.00 - Max.0.25 -
- Max002 | Max1.00 | Max2.00 | Max0.045 | Max.0.030 | 23.00~28.00 | 19.00~23.00 | 4.00~5.00 | 1.00~2.00 - -
321 Max008 | Max1.00 | Max2.00 | Max0.045 | Max.0.030 | 9.00~13.00 | 17.00~19.00 - ; ; Ti Min.5xC%
347 Max008 | Max1.00 | Max2.00 | Max0.045 | Max.0.030 | 9.00~13.00 | 17.00~19.00 - ; ; e o
304Cu Max008 | Max100 | Max2.00 | Max0045 | Max.0.030 | 850~10.50 | 17.00~19.00 - 3.00~4.00 - -
- Max008 | 3.00-500 | Max2.00 | Max0.045 | Max.0.030 | 11.50~15.00 | 15.00~20.00 - - ; -
Graus S17400 | Max0.07 | Max1.00 | Max1.00 | Max0.040 | Max0.030 | 3.00~5.00 | 15.00~17.50 - 3.00~5.00 ; Nb 0.15~0.45
drenduriment per| o 12209 Max.0.09 | Max1.00 | Max1.00 | Max0.040 | Max.0.030 | 6.50~7.75 | 16.00~18.00 - ; ; Al 0.75~1.50

precipitacio




Annex 3. El medi biologic i la seva interaccié amb els implants

Condici6 Parametres
Temperatura corporal 37°C
pH sang 7,5-7,35
pH matriu intercel-lular 7,0
Cél-lules 6,8
Oxigen dissolt:

Sang arterial 100 mmHg
Sang venosa 40 mmHg
Matriu intercel-lular 2-40 mmHg
16 clorur:

Serum 113 mEq/I
Fluid intersticial 117 mEqg/l
Carrega mecanica:

Os esponjés 0-4 Mpa
Os cortical 0-40 Mpa
Paret arterial 0,2-1 Mpa
Miocardi 0-0,02 Mpa
Muscul (max.) 40 Mpa
Tendo (max.) 400 Mpa

Consequéncies
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