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RESUMEN 

 
 

TITULO: BIOBIOFUNCIONALIZACIÓN DE SUPERFICIES DE Ti6Al4V 
MEDIANTE GRABADO LASER* 

 
AUTOR:   Físico. Anderson Andrés Sandoval Amador** 
 
Palabras clave:  Biofuncionalización, Ti6Al4V, Ablación láser, Adhesión celular, 

Osteoblastos. 
 
Descripción: 
  
En este trabajo se evaluó la interacción entre las células de osteosarcoma humano 
(HOS) y superficies biofuncionalizadas mediante grabado láser de la aleación 
Ti6Al4V. Las superficies de la aleación Ti6Al4V fueron grabadas usando un láser 
de CO2 con el fin de obtener patrones circulares (spots) sobre las superficies. Se 
emplearon tres tipos de superficie, una superficie lisa que se utiliza como 
superficie de control, y dos superficies con spots, para así determinar el efecto de 
la geometría telectroquímica y curvas de polarización potenciodinámica. La 
respuesta biológica del material se llevó a cabo empleando células HOS, las 
cuales se cultivaron en medio RPMI-1640 con suero fetal bovino al 10% y 1% de 
antibióticos y se realizaron pruebas de citotoxicidad, adherencia por recuento en 
cámara de Neubauer y microscopia de epifluorescencia.  
 
Se encontró, que el grabado láser no produce cambios en la resistencia a la 
degradación  y la citotoxicidad la de la superficie de la aleación Ti6Al4V, lo cual 
indica que las superficies mantienen su biocompatibilidad. Además, las tres 
superficies de estudio presentaron buena adherencia celular, sin embargo no se 
pudo determinar si la biofuncionalización mediante grabado láser produce una 
mejor respuesta celular. Por último, se logró monitorear y modelar el 
comportamiento electroquímico de la interface material – medio biológico mediante 
tres modelos de circuito equivalente, logrando con esto explicar el comportamiento 
de la superficie de la aleación Ti6Al4V al interactuar con las células HOS. 
 
 
 
 
 
 

____________________ 
*Trabajo de Investigación.  
**Facultad de Ingenierías Fisicoquímicas. Escuela de Ingeniera Metalúrgica y Ciencia de Materiales. 
   Maestría en ingeniería de Materiales. 
   Directores: Ph. D. Darío Yesid Peña B. y Hugo A. Estupiñan Duran. 
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ABSTRACT 

 
 

TITLE: BIOFUNCTIONALIZATION OF Ti6Al4V ALLOY SURFACES 
BY LASER ENGRAVING*. 

 
AUTHOR:   Physics. Anderson Andrés Sandoval Amador** 
 
KEYWORDS:  Biofunctionalization. Ti6Al4V, laser ablation, cell Adhesion, 

Osteoblast. 
 

 
Description:  
In this paper the interaction between cells of human osteosarcoma (HOS) and 
biofunctionalized surfaces by laser engraving Ti6Al4V alloy was evaluated. The 
Ti6Al4V alloy surfaces were recorded using a CO2 laser in order to obtain circular 
patterns (spots) on the surfaces. Three types of surfaces, were used as follows, a 
smooth surface used as a control surface, and two surfaces with sports, to 
determine the effect of the geometry of the pattern in the response of the 
biomaterial employed. All surfaces were characterized by SEM-EDS, XRD, contact 
angle, electrochemical impedance spectroscopy and potentiodynamic polarization 
curves. The biological response of the material was carried out using HOS cells, 
which were cultured in RPMI-1640 medium with fetal bovine serum 10% and 1% 
antibiotics to performance tests as, cytotoxicity, adherence using cell counting in 
the Neubauer chamber and microscopy epifluorescence. 

 
It was found that the laser engraving produces no change in the resistance to 
degradation and cytotoxicity of the surface of the alloy Ti6Al4V, indicating that 
surfaces maintain their biocompatibility. Furthermore, the three study surfaces 
showed good cell adhesion, however could not be determined if the laser engraved 
biofunctionalization produces a better cellular response. Finally, it was possible to 
monitor and model the electrochemical behavior of the interface materials - 
biological environment through three equivalent circuit models, achieving this 
explain the behavior of Ti6Al4V alloy surface to interact with the HOS cells. 
 
 
 
 
 
 

___________________ 
*Research Work.  
**Physicochemical Engineering Faculty. School of Metallurgical Engineering and Materials Sciencie. 
   Master in Materials Engineering. 
   Tutors: Ph. D. Darío Yesid Peña B. y Hugo A. Estupiñan Duran. 
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INTRODUCCIÓN 

 

 

 DESCRIPCIÓN DEL PROYECTO 1.

 

 

 ORIGEN DEL PROYECTO 1.1.

 

El aumento de las perspectivas de vida en la población mundial ha hecho que las 

patologías relacionadas con los remplazos articulares y enfermedades 

degenerativas óseas en general vaya en aumento, ya que éstas son de una alta 

prevalencia en la población mayor de 50 años. Por tal motivo es claro que en 

nuestra sociedad existe la necesidad de desarrollar materiales de implante 

ortopédico y a su vez tener el conocimiento de las complicaciones que pueden 

generar una vez implantados. 

Para ello, se han venido desarrollando diversos trabajos de investigación que 

buscan modificar las propiedades superficiales de los diferentes materiales 

empleados para la fabricación de prótesis óseas con el objetivo mejorar la 

respuesta del tejido vivo que la circunda al ser implantada. Estos trabajos han 

permitido desarrollar diversas técnicas de modificación superficial especialmente 
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enfocadas a mejorar la  superficie de la aleación Ti6Al4V ya que esta aleación es 

el material de mayor consumo dentro del mercado de prótesis ortopédicas. 

Pero desde el punto de vista macroscópico las características superficiales 

incorporadas a estos materiales son producidas aleatoria e improvisadamente 

gracias al tipo de tratamiento superficial, lo cual dificulta la obtención de modelos 

que permitan controlar la topografía y las características químicas de las 

superficies y a su vez convierten la respuesta celular en un proceso no controlado. 

Esta dificultad ha tenido consecuencias adversas bien documentadas, reflejadas 

en bajos grados de biocompatibilidad y consecuente rechazo del implante, lo cual 

ha causado mayores y muchas veces, traumas irreversibles en pacientes con 

problemas óseos, convirtiéndose en un problema de calidad de vida. 

 

 MOTIVACIÓN 1.2.

 

Las técnicas de modificación superficial han permitido mejorar la interacción entre 

el material de implante ortopédico y el medio biológico. Esto se ha logrado al 

generar cambios en la composición, variaciones en la rugosidad, o sencillamente 

cambios en la morfología de la superficie. En algunos casos estas modificaciones 

superficiales logran mejorar las propiedades de la superficie del material de forma 

controlada a través de la obtención de micro y nanoestructuras las cuales generan 

sitios activos sobre la superficie del material lo que permite poder controlar la 

respuesta biológica del mismo. 

Además de lo mencionado anteriormente, la respuesta biológica está íntimamente 

ligada a los procesos bioelectroquímicos que toman lugar en la interface tejido – 

material de implante. Estos procesos proporcionan información relacionada a la 

biocompatibilidad, la adherencia y proliferación celular y la capacidad de formación 

de nuevo tejido por parte del material biofuncionalizado.  



20 

Por tal motivo, en este trabajo de investigación se evalúa la respuesta biológica de 

superficie de la aleación Ti6Al4V lisa y patronada por grabado laser empleando un 

equipo de uso comercial. El estudio del efecto de los micropatrones sobre las 

superficies de la aleación Ti6Al4V en contacto con medio biológico y células óseas 

permite lograr un aporte significativo en el estudio de la biodegradación y la 

respuesta biológica de materiales biofuncionalizados. Además permite generar 

una alternativa tecnológica viable a nivel industrial para la mejora de los materiales 

de implante ortopédico por parte de la empresa Quirúrgicos Especializados S.A. 

 

 HIPÓTESIS 1.3.

 

Las superficies de la aleación Ti6Al4V biofuncionalizadas mediante patronamiento 

por grabado láser permite mejorar los procesos de adhesión y proliferación de 

osteoblastos cultivados en un medio biológico simulado. 

 

 OBJETIVOS 1.4.

 

 Objetivo general: Evaluar la respuesta celular de superficies 1.4.1.

biofuncionalizadas de la aleación Ti6Al4V obtenidas por patronamiento 

mediante grabado laser. 

 Objetivos específicos. 1.4.2.

 Desarrollar superficies de la aleación Ti6Al4V micrograbadas y bioactivas 

mediante patronamiento por grabado laser. 
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 Caracterizar fisicoquímicamente las superficies biofuncionalizadas mediante 

SEM-EDS, DRX, medición de ángulo de contacto y espectroscopia de 

impedancia electroquímica. 

 Evaluar la respuesta biológica de las superficies desarrolladas, mediante 

pruebas fisiológicas en ambiente corporal simulado con osteoblastos de la 

línea HOS.  
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 ANTECEDENTES. 2.

 

 

 ESTADO DEL ARTE 2.1.

 

El daño en el tejido musculo-esquelético es un problema cada vez mayor a causa 

del incremento de la perspectiva de vida y las enfermedades ósea degenerativas. 

El injerto óseo es una alternativa terapéutica representada por un procedimiento 

quirúrgico que, en caso de ser autólogo, requiere un procedimiento adicional, lo 

que genera un sitio donante y aumenta la morbilidad posoperatoria en el paciente. 

A esta desventaja se le suman los problemas inmunitarios y el riesgo de 

transmisión de enfermedades cuando el injerto proviene de un banco óseo. Estas 

limitaciones han motivado la investigación y el desarrollo de materiales seguros y 

eficaces, capaces de rellenar defectos óseos, ser reemplazados por el tejido 

anfitrión e, incluso, estimular los procesos de autoreparación [1]. Así los 

biomateriales se perfilan como plataformas de imitación extracelular diseñadas 

para proporcionar señales instructivas para controlar el comportamiento celular y, 

finalmente, aplicarlas como terapias para reparar, mejorar o mantener la función 

de los tejidos [2]. 

A raíz de esto en el último medio siglo se ha experimentado un crecimiento 

explosivo en el uso de los implantes médicos. Ortopedistas, cardiólogos, cirujanos 

maxilofaciales y cirujanos plásticos son ejemplos de algunos especialistas 

médicos que tratan a millones de pacientes cada año por la implantación de 
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dispositivos que varían desde marcapasos, articulaciones artificiales de cadera, 

implantes mamarios y dentales, a los audífonos implantables. Todos estos 

implantes médicos hacen uso de materiales especiales, conocido como 

biomateriales, que se definen como "materiales destinados a interactuar con los 

sistemas biológicos para evaluar, tratar, aumentar o sustituir algún tejido, órgano o 

función del cuerpo" [3]. 

Se sabe que una serie de interacciones se producen entre la superficie de los 

biomateriales y el entorno biológico después de haber sido implantado en el 

cuerpo humano. Por lo tanto, la superficie de biomateriales juega un papel 

extremadamente importante en la respuesta de los dispositivos médicos artificiales 

frente al entorno biológico. La eficacia de los implantes artificiales se determina 

principalmente por las características de su superficie, tales como la morfología, la 

microestructura y la composición. Estas propiedades alteran la adsorción de las 

proteínas que median la adhesión de las células deseadas y no deseadas [4], [5], 

[6]. 

Si bien la prioridad de los biomateriales de primera generación fue la inercia con 

los tejidos vivos, esto ha ido cambiando hacia sistemas biológicamente activos con 

el fin de mejorar su rendimiento y ampliar su uso. Los biomateriales se pueden 

combinar como andamios con células, factores de crecimiento o material genético 

con el fin de desencadenar la regeneración de tejidos [3]. A esta combinación se le 

ha denominado ingeniería tisular [7], cuyo objetivo no es más que es obtener 

tejidos vivos que puedan reemplazar estructuras o funciones perdidas. En esencia, 

consiste en fabricar nuevo tejido vivo funcional mediante un soporte natural, 

sintético o mezcla de ambos [8]. 

La falta de eficiencia en la aplicación de los biomateriales se ha notado debido a la 

poca capacidad de respuesta que estos materiales generan en comparación a la 

flexibilidad y la reactividad de los tejidos naturales y órganos. Actualmente, la 

estrategia para diseñar biomateriales inteligentes reside en la capacidad para 
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instruir entidades biológicas para regenerar completamente los tejidos, en otras 

palabras, para crear un tejido doble sintético u órgano que puede funcionar como 

su tejido natural, original. 

Esta estrategia se inició a finales de 1960 por Larry Hench, quien planteó la 

hipótesis de que un material con contenido de calcio y fosfato en proporciones 

similares al hueso no sería rechazado por el cuerpo. De hecho, se observó una 

unión fisicoquímica entre los biomateriales diseñados por Hench (Bioglass ®) y el 

hueso de alojamiento [3]. Hasta la fecha, a pesar de biomateriales de fosfato de 

calcio son relativamente "viejos", su capacidad para desencadenar la formación de 

hueso es incomparable con otros biomateriales [9]. Sin embargo, estos sustitutos 

óseos en minerales no pueden sustituir la función mecánica de los huesos, lo que 

ilustra la necesidad médica aún no satisfecha que es el motor detrás del objetivo 

final de desarrollar materiales sintéticos con la capacidad de una respuesta 

adecuada en el medio biológico, es decir, Biomateriales inteligentes [10]. 

Por esta razón continuamente se investigan los mecanismos biológicos que 

ocurren en los tejidos y órganos, y en las interfaces de biomateriales a nivel 

molecular, celular y macroscópico, con el fin de identificar los fenómenos críticos 

que pueden ayudar a comprender los procesos fundamentales que ocurren en 

estos sistemas [11]. 

En algunos estudios se ha manifestado que los procesos de adhesión, extensión, 

proliferación y diferenciación celular dependen fuertemente de las propiedades 

fisicoquímicas de la superficie, la carga eléctrica, la conductividad del material, la 

rugosidad, la rigidez y capacidad de deformación de la superficie. Por ejemplo la 

composición química de la superficie determina la energía superficial, la polaridad, 

humectabilidad y potencial zeta, y consecuentemente las características de la 

interacción célula – material [12], [13], [14], [15], [16], [17], [18]. 

La carga eléctrica y la conductividad de la superficie del material son factores 

también importantes para la colonización celular. Se ha demostrado en repetidas 
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ocasiones que las células se adhieren mejor a las superficies con carga positiva 

que a las superficies cargadas negativamente. La razón es que la adhesión celular 

que median las moléculas de la matriz extracelular MEC están cargadas 

negativamente, por lo que se adsorben preferiblemente en superficies con carga 

positiva [6], [12], [19], [20]. 

Por otra parte la rugosidad presente en la superficie de un material de implante 

tiene una influencia específica sobre el comportamiento del implante y también en 

la adhesión celular. Los diferentes grados de rugosidad se pueden distinguir de 

acuerdo a la escalas de las irregularidades, macrorugosidad (irregularidades a 

partir de 100 micras a unos milímetros), pueden aumentar el anclaje del implante 

en el tejido óseo circundante, a su vez mejoran la adhesión y difusión celular. La 

microrugosidad (son las irregularidades de 1 a 100 micras), presenta un 

comportamiento controversial ya que existen trabajos donde se han mostrado 

tanto efectos positivos como negativos sobre la colonización celular, este doble 

efecto sigue siendo poco claro. Según varios autores esto se debe a la falta de un 

estudio sistémico del efecto de la microrugosidad [12], [21], [22], [23]. El parámetro 

más ampliamente usado para caracterizar microrugosidad es el Ra (promedio de 

altura pico a valle), sin embargo esta medida no brinda información sobre las 

demás características de la topografía (forma, crestas, ranuras, poros, agudeza de 

los picos, curvatura de los valles, etc.) que podrían obstaculizar la adhesión y 

propagación celular. Rugosidades submicrometricas (rugosidad de la superficie de 

100 nm a 1 micras), al igual que la rugosidad micrométrica presenta un efecto dual 

en la adhesión celular. Nanorugosidad (son las irregularidades de menos de 100 

nm) ha sido inequívocamente considerado como un factor deseable que tiene una 

influencia positiva en la adhesión, el crecimiento y la maduración de las células. La 

razón es que las nanoestructuras le dan al material una nanoarquitectura similar a 

la de la MEC [12], [24], [25], [26], [27]. 

Todas estas modificaciones se pueden lograr a través del patronamiento de 

superficies el cual consiste en crear dominios con diferentes propiedades químicas 
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y físicas, por ejemplo, composición química, humectabilidad, topografía, carga 

eléctrica. Estas superficies que se pueden desarrollar a escala micro y nano son 

una herramienta adecuada para todas las aplicaciones en las que se requiere de 

adhesión celular selectiva, migración y el crecimiento dirigido, la organización 

espacial específica de las células, la inducción de la diferenciación y 

funcionamiento, la adherencia preferencial y el crecimiento de ciertos tipos de 

células, la interacción y la cooperación de diversos tipos de células. Estas 

aplicaciones implican la ingeniería de tejidos [4], [12], [28], [29], [30]. 

Dentro de las técnicas de funcionalización se tienen algunas técnicas de 

patronamiento las cuales se pueden dividir en dos grupos, patronamiento 

topográfico y patronamiento químico. Dentro de las técnicas del primer grupo 

tenemos fotolitografía, trasferencia de patrones desde películas poliméricas auto 

ensambladas, desmezclado de polímeros, litografía coloidal, litografía de 

nanoimpresión, corrugación de superficies, oxidación metálica, gradientes, 

nanofase, electrohilado y litografía por haz de electrones. Mientras que en el grupo 

de patronamiento químico tenemos, impresión por microcontacto, transferencia de 

topografía, nanoestampado supramolecular, películas LB y nano litografía por dip-

pen. Todas estas técnicas buscan modificar las propiedades fisicoquímicas de la 

superficie para así inducir una mejor respuesta frente a la adhesión de proteínas, 

células y bacterias [11], [31]. 

Además se tienes técnicas de funcionalización mediante deposición, y técnicas de 

modificación in situ. Estas son usualmente son usadas de forma conjunta para 

lograr conseguir superficies funcionales nanoestructuradas. Las técnicas de 

deposición más usuales son: plasma spraying, plasma inmersión, implantación y 

deposición iónica, sol – gel, deposición física de vapor PVD, deposición química 

de vapor CVD, cold spraying, entre otras. Las técnicas de modificación in situ 

incluyen laser etching, shotblasting, tratamientos ácidos y alcalinos, oxidación 

anódica, micro-arco oxidación, etc [4], [31], [32]. 
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De las técnicas mencionadas es de particular interés la técnica de laser etching o 

grabado láser. Esta técnica de modificación superficial permite cambiar las 

propiedades fisicoquímicas de la superficie del material de implante ortopédico 

bien sea mediante la irradiación total de la superficie [33] o la creación de patrones 

[34], [35], [36] que logran inducir cambios en la bioactividad, la adherencia de 

células osteoblasticas  y la orienteación de las mismas sobre la superficie de estos 

materiales modificados [37], [35], [38]. Los laser comúnmente usados para 

modificar estas superficies incluyen el de rubi, Nd:YAG, argón, y CO2 [33]. Los 

dispositivos para tallado de superficies equipados con esta clase de laser permiten 

la posibilidad de generar patrones con diferentes geometrías sobre la superficie lo 

que a su vez implica una amplia gama de opciones para generar diversos 

patrones para inducir un posible mejoramiento en la respuesta biológica de los 

materiales de implante ortopédico [39]. 

Por último cabe resaltar que se da gran importancia la técnica de grabado láser ya 

que la empresa Quirúrgicos Especializados S.A. cuenta con un equipo de grabado 

láser en su planta de producción y actualmente este equipo está siendo empleado 

para marcar las piezas de implante ortopédico producidas. Lo que quiere decir que 

se puede potenciar el uso que se está dando al equipo, para así producir 

materiales de implante con valor agregado, mediante la biofuncionalización de la 

superficie por grabado laser. En este estudio en particular se analizó el efecto que 

genera grabar patrones de spots de 100 m de diámetro sobre superficies de la 

aleación Ti6Al4V y el efecto de la distancia de separación de dichos spots en la 

respuesta celular del material. 
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 FUNDAMENTOS TEÓRICOS 2.2.

 

2.2.1. Biomateriales. Se considera que un biomaterial es un material viable para 

ser usado en dispositivos médicos destinado a interactuar con los sistemas 

biológicos. Los biomateriales se distinguen de otros materiales porque poseen una 

combinación de propiedades químicas, mecánicas, físicas y biológicas que los 

hacen adecuados para un uso seguro, eficaz y fiable dentro de un entorno 

fisiológico. Sin embargo, para 1999, un biomaterial se definió como un material o 

combinación de materiales destinados a formar una interfaz con los sistemas 

biológicos para evaluar, tratar, reparar o sustituir cualquier tejido, órgano o función 

del cuerpo. Esto muestra que hay una creciente tendencia para cambiar de un 

material bioinerte tradicional a una material bioactivo [40], [41], [42].  

La respuesta del biomaterial al ser implantado depende de las características 

químicas, físicas y morfológicas de las superficies [43] y los medios fisiológicos, 

tales como la sangre, fluido sinovial y la saliva entre otros [44]. De acuerdo al tipo 

de respuesta que se presente se puede decir que existe un tipo de biomateriales 

denominados bioactivos, los cuales estimulan la unión del implante al tejido 

circundante [42]. Estos materiales, se caracterizan por presentar una reactividad 

química controlada que cambia con el tiempo, produciéndose reacciones químicas 

en la superficie que favorecen algún proceso biológico. 

 Biomateriales metálicos. Los biomateriales metálicos se utilizan 2.2.1.

ampliamente en implantes dentales y ortopédicos ya que en esta aplicaciones 

se requiere de materiales con buena resistencia mecánica. Dentro de este 

grupo de biomateriales los más ampliamente usados son el acero inoxidable 

316L, la aleación cobalto - cromo – molibdeno y el titanio puro y sus 

aleaciones. Las principales consideraciones a la hora de seleccionar un metal 

o sus aleaciones para aplicaciones biomédicas son la biocompatibilidad, las 

propiedades mecánicas, la resistencia a la corrosión y su costo [45].  
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 Aleación de Ti6Al4V. La aleación Ti6Al4V cuya composición se especifica 2.2.2.

bajo la norma ASTM F136 (tabla 1) es la aleación de titanio más ampliamente 

usada a nivel industrial, adicionalmente es la aleación con mayor aceptación 

en el mercado de las prótesis ortopédicas y dentales [46]. Es una aleación del 

tipo alfa–beta (α–β), el aluminio presente en la aleación genera un incremento 

en la temperatura de la transformación entre las fases y el vanadio presente 

en la aleación permite la presencia bifásica (α–β) mejorando de manera 

significativa las propiedades mecánicas de la aleación [47]. 

Tabla 1. Composición química de la aleación Ti6Al4V [48] 

Elemento 
Composición, % 

en peso 

Nitrógeno, máx. 0,05 

Carbono, máx. 0,08 

Hidrógeno, máx. 0,012 

Hierro, máx. 0,25 

Oxígeno, máx. 0,13 

Aluminio 5,5 – 6,5 

Vanadio 3,5 – 4,5 

Titanio Balance 

 

Las múltiples aplicaciones dadas a esta aleación se deben principalmente a la 

buena resistencia a la corrosión, alta tenacidad, buen comportamiento a altas 

temperaturas, la capacidad de modificar sus propiedades mediante 

tratamientos superficiales, el bajo módulo de elasticidad y la baja densidad 

[49], [50]. Además, debido a su alto grado de biocompatibilidad, su bajo 

módulo de elasticidad (110 GPa), el cual en comparación a los demás 

materiales es más cercano al módulo elástico del hueso (20 GPa) y su estado 

bioinerte proporcionan a esta aleación mayor compatibilidad elástica y mayor 

capacidad de osteointegración [48], [51]. 

 Biodegradación de biomateriales metálicos. La biodegradación de los 2.2.3.

metales en un entorno biológico comprende varios procesos que pueden 



30 

resumirse bajo los títulos de corrosión y desgaste. En muchos de los casos, 

estos fenómenos están acompañados por una degradación del medio 

ambiente biológico. Esta interacción entre el biomaterial metálico y el tejido 

circundante se resumen esquemáticamente en la figura 1 [52]. 

Figura  1. Diagrama esquemático de los procesos que toman lugar durante la interacción de la 

interfase metal (óxido) / ambiente fisiológico. 

 

 

Los fenómenos que ocurren como resultado de las interacciones de los 

biomateriales metálicos con el medio biológico pueden ser subdivididos en 

dos grupos según su origen: 

 Desde el implante hacia el tejido. La liberación de iones metálicos 

debido a los procesos de corrosión, así como la emisión de óxido o 

partículas metálicas causadas por efectos mecánicos. Por ejemplo, 
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para algunos metales, se produce hidrólisis de sus productos de 

corrosión, lo que resulta en una disminución del pH.  

Por otra parte se pueden producir alteraciones del ambiente biológico 

como consecuencia de las reacciones locales del proceso de corrosión 

en la superficie del biomaterial (por ejemplo, aumento o disminución de 

pH a causa de la corrosión localizada, genera una reducción de la 

presión parcial de oxígeno debido al dominio parcial de la reacción 

catódica). 

Además puede haber variaciones en las fuerzas de interacción y los 

campos eléctricos en la superficie del biomaterial a causa de las 

biomoléculas adsorbidas por productos de corrosión (iniciales o finales) 

y finalmente, puede haber un efecto en los campos eléctricos o las 

corrientes de la superficie causadas por la corrosión galvánica debido 

a la presencia de células [52]. 

 Desde el entorno biológico hacia el implante. Se puede provocar 

una disminución del pH debido al proceso de inflamación local o por 

daño del tejido circundante. También puede haber lugar a procesos de 

disolución causada por la influencia de los fluidos corporales que 

actúan como electrolitos complejos, por ejemplo, la formación de 

complejos entre las biomoléculas (proteínas) y los iones metálicos en 

las capas pasivas. Es de resaltar que muchos de los metales utilizados 

en biomateriales metálicos (cromo, cobalto, cobre, manganeso, 

molibdeno, níquel y vanadio) son elementos de traza. La liberación de 

estos iones de los implantes no necesariamente conducen a 

fenómenos tóxicos, aunque pueden ocurrir tales efectos.  

Además, los iones metálicos que constituyen los productos de 

corrosión iniciales pueden ser hidrolizados por el agua para formar 

hidróxidos u óxidos (Acompañado por una disminución en el pH). Por 
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último, cabe mencionar que los mecanismos exactos de la interacción 

entre el tejido circundante y las capas superficiales del implante aún no 

se conocen con exactitud y son un tema de investigación básica [52]. 

 

 GENERALIDADDES DEL TEJIDO ÓSEO 2.3.

 

El tejido óseo es una forma especializada de tejido conjuntivo que, como otros 

tejidos conjuntivos, está compuesto por células y matriz extracelular. La 

característica que distingue al tejido óseo de los otros tejidos conjuntivos es la 

mineralización de su matriz, que produce un tejido muy duro capaz de proveer 

sostén y protección. La fase mineral de la matriz extracelular está compuesta por 

fosfato de calcio en la forma de cristales de hidroxiapatita (Ca10(PO4)6(OH)2) [53]. 

Las funciones del tejido óseo son las de dar soporte para el sistema musculo 

esquelético, servir de protección para los órganos vitales (cerebro, corazón, 

pulmones) y con una función segundaria que es la de servir como depósito de 

calcio, el cual puede ser movilizado a través de la sangre para así mantener las 

concentraciones adecuadas de este en todo el organismo.  

En la figura 2, se puede observar la estructura del tejido óseo. En la parte interna 

del hueso se tiene el hueso esponjoso, en la parte intermedia tenemos los 

conductos de Havers, vasos sanguíneos, matriz extracelular y finalmente en la 

parte más externa del hueso tenemos un hueso compacto [54], [55]. 
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Figura  2. Estructura del tejido óseo [56]. 

 

 

La matriz ósea esta principalmente conformada por colágeno tipo I y en menor 

proporción por colágenos tipo V, aunque cabe desatacar que se han encontrado 

otros tipos de colágeno. Todas las moléculas de colágeno constituyen el 90% del 

peso total de las proteínas de la matriz ósea. El 10% restante del peso de la matriz 

ósea está conformado por moléculas no colágenas que conforman la sustancia 

fundamental (es una sustancia amorfa tipo gel que contiene fibras lo que le brinda 

la capacidad de soportar esfuerzos de compresión y tensión) del tejido óseo y son 

necesarias para el crecimiento, el remodelado y la reparación del mismo [53], [55].  

En el tejido óseo hay cuatro tipos de células. Las células osteopregenitoras, son 

células derivadas de células madres mesenquimales; que dan origen a los 

osteoblastos. Los osteoblastos son las responsables de secretar la matriz 

extracelular del tejido óseo; una vez que la célula queda rodeada por la matriz 

secretada pasa a llamarse osteocito. Las células de revestimiento óseo son 

células que permanecen en la superficie ósea cuando no hay crecimiento activo. 

Derivan de los osteoblastos que quedan después del cese de depósito óseo. Los 

osteoclastos son células de resorción presentes en la superficie ósea donde el 

hueso se está eliminando o remodelando (reorganizando) o donde el hueso se ha 
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lesionado. Las células osteoprogenitoras y los osteoblastos son precursoras del 

desarrollo de los osteocitos [53], [57].  

 

 HUESO Y TEJIDO ÓSEO 2.4.

 

El hueso es una de las sustancias más duras del cuerpo, es un material dinámico 

que cambia de forma constantemente en relación con las fuerzas que soporta 

(lesiones dan lugar a la resorción del hueso y las tensiones aplicadas sobre el dan 

paso a la formación de hueso nuevo). 

 

 Matriz ósea. Es el componente intercelular del tejido óseo. Constituye la 2.4.1.

mayor parte del hueso y en su composición se distingue una matriz orgánica 

y otra inorgánica o mineral [58].  

 Componente inorgánico. La porción inorgánica del hueso, que 

constituye alrededor del 65% de su peso seco, está compuesto 

principalmente por cristales de hidroxiapatita y otros elementos como 

el bicarbonato, citrato, magnesio sodio, potasio y fosfato de calcio 

amorfo [58]. 

 Componente orgánico. Este componente constituye el 35% del peso 

seco del hueso, incluye fibras que son casi de modo exclusivo de 

colágeno tipo I (entre el 80 y el 90% del componente orgánico). 

Además en la matriz ósea se encuentran varias glucoproteínas, como 

lo son la osteocalcina, la cual se une a la hidroxiapatita y la 

osteopontina, que también se une a ella pero tiene sitios de unión 

adicionales para otros componentes y también para las integrinas que 

se hallan en osteoblastos y osteoclastos. La vitamina D estimula la 
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síntesis de estas glucoproteinas. La sialoproteina ósea, otra proteína 

de la matriz, tiene sitios de unión para componentes de la matriz e 

integrinas de osteoblastos y osteocitos, lo que sugiere su participación 

en la adherencia de estas células a la matriz ósea [58]. 

 Células del hueso. Las células del hueso son células osteoprogenitoras, 2.4.2.

osteoblastos, osteocitos y osteoclastos.  

 Células osteoprogenitoras. Son células que derivan de células 

madre mesenquimaticas de la médula ósea y conservan su capacidad 

para dividirse por mitosis. Estas células se encuentran en la superficie 

externa e interna del hueso y también en la microvasculatura que irriga 

el tejido óseo. En los huesos en crecimiento las células 

osteoprogenitoras aparecen aplanadas o contienen un núcleo alargado 

u ovoide pálido y un citoplasma acidófilo o ligeramente basófilo poco 

visible. La morfología de esta célula concuerda con el hecho de que su 

estimulación la trasforma en una célula secretora más activa, el 

osteoblasto [59], [60].  

 Osteoblastos. Son células osteoformadoras diferenciadas 

responsables de sintetizar los elementos proteicos orgánicos de la 

matriz ósea, incluyendo la colágena  tipo I, proteglucanos y sus 

aglomeraciones; glucoproteínas multiadhesivas como la sialoproteínas 

óseas I y II; la osteopontina, la trombospondina, además de proteínas 

como la osteocalcina y osteonectina (fijadoras de calcio) y fosfatasa 

alcalina (ALP). Las concentraciones de ALP y osteocalcina circulantes 

se usan en clínica como indicadores de actividad osteoblastica [59], 

[60]. 

 Osteocitos. Son células óseas maduras derivadas de osteoblastos 

que quedan atrapadas en la matriz ósea que secreto como 

osteoblasto [59], [60].  
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 Osteoclastos. Son células multinucleadas que se originan en 

progenitores granulocito-macrófago y tienen una función de resorción 

ósea [59], [60]. En la figura 3 se puede observar una representación 

esquemática de la relación existente entre las células óseas 

anteriormente descritas.  

Figura  3. Representación esquemática de la relación existente entre un osteoclasto, osteoblasto 

vecino, la matriz ósea y un osteocito [61]. 
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 METODOLOGIA 3.

 

 

En este capítulo se da una descripción de las actividades desarrolladas en el 

presente trabajo de investigación. Inicialmente se llevó a cabo la verificación de la 

composición de las muestras de la aleación Ti6Al4V, posteriormente se realizó el 

grabado láser y se caracterizó el material con el fin de evaluar los cambios que el 

patronamiento genera en las propiedades fisicoquímicas de la superficie. Por 

último se evaluó el comportamiento de células de osteosarcoma humano (HOS) 

sobre las superficies de la aleación Ti6Al4V biofuncionalizadas a diferentes 

tiempos de cultivo.  

El diseño metodológico implementado en este proyecto se puede observar en la 

figura 4 y las actividades serán descritas en los siguientes numerales. 
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Figura  4. Diagrama esquemático del diseño metodológico del proyecto. 

 

 

 BIOFUNCIONALIZACIÓN DE SUPERFICIES DE LA ALEACIÓN Ti6Al4V 3.1.

 

 Preparación de las muestras Las muestras se prepararon teniendo en 3.1.1.

cuenta la norma ASTM E3-11. Para esto se cortaron muestras de la aleación 

Ti6Al4V con diámetros de 14 mm con un espesor de 4 mm (figura 5), estas 

muestras se maquinaron, en las instalaciones de la empresa Quirúrgicos 

Especializados S.A. por lo que la preparación superficial se llevó a cabo con 

papeles de desbaste de carburo de silicio 3M (180, 220, 360, 400, 600, 1000 

y 1200), para obtener una superficie lisa, se continuó con un pulido por paños 

utilizando alúmina (Böhler de 3 μm y 0,05 μm). Al finalizar fue tomada una 

muestra de forma aleatoria y se atacó con una solución ácida, cuya 

composición fue 5% v/v de HNO3, 10% v/v de HF y agua destilada, durante 

30 segundos de acuerdo con la norma ASTM E-407, para hacer análisis 
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microestructural mediante el Microscopio Óptico (Olympus BX41) a un 

aumento de 2000X. 

Figura  5. Diagrama esquemático de las dimensiones de las muestras de la aleación de Ti6Al4V 

 

 

 Patronamiento de las superficies de la aleación Ti6Al4V mediante 3.1.2.

grabado láser. Inicialmente, con el fin de evaluar el efecto del diámetro del 

spot se diseñaron patrones con diámetros de 800, 500 y 100 µm, separados 

horizontal y verticalmente 1000 µm medias de centro a centro (figura 6). Se 

evaluó el efecto de estos patrones en la humectabilidad mediante medidas de 

ángulo de contacto y la degradación mediante pruebas de resistencia a la 

polarización  y curvas potenciodinamicas realizadas en solución Hank [62].  

Figura  6. Diagrama esquemático de las dimensiones de los patrones empleados en [62] para evaluar 

el efecto del diámetro en la degradación de la aleación de Ti6Al4V. 

 

En este trabajo se encontró que el patronamiento por grabado láser 

produce cambios significativos en la resistencia a la corrosión de las 

superficies con diámetro de spot mayor a 100 µm, de modo que la 
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implementación de spots con diámetro superior a 100 µm es inviable desde 

el punto de vista de la degradación de la superficie.  

Por otra parte, se encontró que el diámetro del spot afecta notablemente la 

humectabilidad de la superficie, produciendo hasta un incremento en la 

humectabilidad del 50% en la superficie con spot de 800 µm (ángulo de 

contacto medido = 28.8) respecto a la superficie de la aleación sin patronar 

(ángulo de contacto medido = 60.8) [62].  

Partiendo de estos resultados obtenidos previamente, se diseñaron dos 

patrones de spots usando Corel Draw en las instalaciones de la empresa 

Creamos Publicidad de la ciudad de Tunja. Las dimensiones de los 

patrones diseñados se muestran en la figura7.  

Figura  7. Diagrama esquemático de los patrones diseñados para grabado láser 

 

Para grabar estos patrones sobre la superficie de la aleación Ti6Al4V se 

empleó un equipo Laserpro X380-RX que se encuentra en las instalaciones 

de la empresa Láser-Mac SAS, ubicada en la ciudad de Bucaramanga. Este 
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equipo de grabado láser cuenta con un tubo láser de CO2 de vidrio sellado, 

con una longitud de onda es de 10.6 µm y una potencia máxima de 100 W.  

Los patrones diseñados permiten evaluar el efecto de la geometría del 

patrón en la respuesta celular de la superficie de la aleación Ti6Al4V.  

 

 CARACTERIZACIÓN DE LAS SUPERFICIES BIOFUNCIONALIZADAS 3.2.

 

 Caracterización de propiedades superficiales. La morfología de las 3.2.1.

superficies de la aleación de Ti6Al4V lisa y biofuncionalizada mediante 

grabado láser se observaron mediante microscopía electrónica de barrido 

SEM, un análisis puntual de la composición de las superficies antes y 

después del proceso de grabado láser se llevó a cabo mediante 

espectroscopia de energía EDS y difracción de rayos x, por último la 

humectabilidad de las superficies de estudio fue evaluada mediante 

tensiometría de gota. Estas mediciones se llevaron a cabo en las 

instalaciones del edificio de investigaciones de la Universidad Industrial de 

Santander. 

 

 Análisis del mecanismo de biodegradación. Para comprender el 3.2.2.

mecanismo de biodegradación de la aleación Ti6Al4V se llevaron a cabo 

pruebas de potencial a circuito abierto, espectroscopia de impedancia 

electroquímica (EIS) y curvas de polarización potenciodinámica. Estos 

ensayos se realizaron empleando un potenciostato/galvanostato Gamry 600, 

conectado a una celda plana de tres electrodos, donde se empela grafito y 

Ag/AgCl como contra electrodo y electrodo de referencia respectivamente. 
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Los parámetros de operación de los ensayos electroquímicos mencionados 

se describen en la tabla 2. 

Tabla 2. Parámetros de las diferentes técnicas electroquímicas empleadas para estudiar el mecanismo 

de biodegradación. 

Potencial a circuito abierto 

Tiempo de interacción sin registro  1800 s 

Tiempo de registro de datos 1800 s 

Velocidad de muestreo 1 dato/s 

Espectroscopia de impedancia electroquímica 

Voltaje AC 10 mV 

Frecuencia inicial 0.01 Hz 

Frecuencia final 100000 Hz 

Polarización potenciodinámica 

Voltaje mínimo -500 mV 

Voltaje máximo 2500 mV 

Velocidad de barrido 1 mV/s 

 

Para llevar acabo los ensayos electroquímicos las muestras de la aleación 

Ti6Al4V lisas y biofuncionalizadas se sumergieron en medio de cultivo 

RPMI 1640 enriquecido con 10% se suero fetal bovino. Además, estos 

ensayos se realizaron a una temperatura de 37°C ± 0.5°C, 95% de 

humedad y 5% de CO2 con el fin de simular las condiciones biológicas a las 

que estaría el material al ser implantado. 

 

 EVALUACIÓN DE LA RESPUESTA CELULAR DE LAS SUPERFICIES 3.3.

BIOFUNCIONALIZADAS 

 

 Esterilización de las muestras. Las muestras lisas y biofuncionalizadas de 3.3.1.

la aleación Ti6Al4V fueron esterilizadas mediante radiación de luz UV durante 

30 minutos por ambas caras y posteriormente en autoclave (All American 
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modelo no 25X) a 120 °C durante 30 minutos, esto con el fin de eliminar todo 

tipo de microorganismos. 

 Cultivo celular de osteoblastos de la línea HOS. Se emplearon células 3.3.2.

de osteosarcoma humano provenientes de la línea celular HOS (ATCC, CRL-

1543) obtenida de American Type Culture Collection. Las células fueron 

mantenidas en placas de cultivo Falcon de 25 ml, con medio RPMI-1640, 

suplementado con 10% de suero fetal bovino (SBF Hyclone laboratories) y 

una solución de antibiótico de 1% de antibiótico de Penicilina 100 U/ml y 

estreptomicina 100 µg/ml, sin rojo fenol, pH= 7.2 a 37°C ± 0.5°C, 95% de 

humedad y 5% de CO2. Para garantizar el suministro adecuado de nutrientes 

en las placas de cultivo el medio de cultivo se renovó cada tres días y a su 

vez se realizaba un pasé a otra placa.  

Para realizar el pasé, al tener una monocapa en el fondo de la placa de 

cultivo, se extrajo el medio y se lavó cuidadosamente con PBS, para así 

realizar la remoción enzimática de las células, para ello se adicionó 1 a 2 ml 

de 0.25% (p/v) Tripsina - 0.53 mM EDTA, hasta observar el desprendimiento 

de las células del fondo de la placa. En ese momento se detuvo el ataque 

enzimático agregando de 6 a 8 ml del medio de cultivo y se extrajo mediante 

pipeta esta solución, para llevarla a frascos para centrifuga Falcon de 15 ml. 

Finalmente se hizo estimación de la densidad celular extrayendo una muestra 

de 100 ml para realizar recuento microscópico utilizando cámara de Neubauer 

y así cuantificar el número de células vivas y células muertas. 

 Evaluación de la citotoxicidad. Con el fin de determinar el posible 3.3.3.

desprendimiento de compuestos tóxicos de las superficies de la aleación 

Ti6Al4V lisa y biofuncionalizada se sumergieron en 1 ml de medio de cultivo 

RPMI 1640 al 10% de suero fetal bovino y se incubaron durante 30 días a 

37°C ± 0.5°C, 95% de humedad y 5% de CO2. Como control fue incubado 
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medio suplementado sin probetas, posteriormente se recogieron los 

sobrenadantes y se almacenaron a 4°C hasta la realización del ensayo. 

Para evaluar la toxicidad de los sobrenadantes, las células HOS en fase 

exponencial a una concentración de 5.0x104 células/ml fueron colocadas en 

placas de 96 pozos e incubadas durante 72 horas a 37°C, 5% CO2 y 95% 

humedad con diluciones seriadas por triplicado de cada uno de los 

sobrenadantes obtenidos de las probetas incubadas con medio de cultivo. 

Como control negativo células fueron dejadas sin tratamiento. Después del 

tratamiento la viabilidad celular fue medida mediante la prueba colorimétrica 

de reducción del MTT, en la cual mitocondrias de células viables son capaces 

de reducir el MTT a cristales coloreados insolubles de formazan los cuales 

posteriormente son solubilizados por acción del Dimetil sulfoxido DMSO. La 

medida de la densidad óptica fue realizada a 580 nm en un lector de 

microplacas. El porcentaje de citotoxicidad fue calculado mediante la fórmula: 

% citotoxicidad = 100 * (DO grupo control-DO grupo tratado)/ DO grupo 

control. 

 Adhesión y proliferación de osteoblastos. Para evaluar la adhesión de 3.3.4.

osteoblastos sobre las superficies biofuncionalizadas se realizaron dos 

experimentos por duplicado, en cada uno de estos experimentos se 

emplearon dos muestras de cada uno de los 3 tipos de superficies, las cuales 

previamente se ubicaron en el interior de placas de cultivo de 24 pozos para 

allí cultivar en cada uno de ellos número aproximado de 5x104 células/ml 

durante 1, 3 y 5 días.  

La adherencia celular se evaluó de forma cualitativa mediante ensayos de 

microscopia de epifluorescencia en un microscopio Nikon Eclipse E400 

utilizando filtro UV2A y cuantitativamente mediante recuento microscópico en 

cámara de Neubauer. 
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 Respuesta electroquímica de osteoblastos sobre superficies 3.3.5.

biofuncionalizadas. Con el fin de determinar la influencia de los osteoblastos 

en el comportamiento electroquímico de las superficies biofuncionalizadas se 

realizaron medidas de espectroscopia de impedancia electroquímica. Para 

estos ensayos fue necesario adherir células de osteoblastos a las superficies 

biofuncionalizadas como se describió previamente a tiempos de cultivo de 1, 

3 y 5 días. Las pruebas se realizaron en medio de cultivo dentro de 

incubadora a 37°C y atmósfera con 5% de CO2, Para obtener los espectros 

de impedancia electroquímica se empleó el montaje y la metodología 

previamente descrita en la sección 3.2.2. 
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 RESULTADOS Y ANÁLISIS 4.

 

 

En la tabla 3, se puede apreciar el nombre que se dio a cada una de las 

superficies estudiadas en este trabajo. 

Tabla 3. Nomenclatura de las muestras estudiadas.   

Descripción Nombre 

T
i6

A
l4

V
 

Lisa - C1 

Biofuncionalizada 
Patrón 1 C2 

Patrón 2 C3 

 

La muestra denominada C1 es una superficie de la aleación Ti6Al4V pulida con 

alúmina de 0.05 µm, las muestras C2 y C3 son superficies de la aleación 

previamente pulidas con alúmina y grabadas con láser, sobre las cuales se 

generaron patrones con las características especificadas en la figura 6. 

 

 CARACTERIZACIÓN DE LA SUPERFICIE DE LA ALEACIÓN Ti6Al4V 4.1.

 

Como se puede observar en la figura 7, la superficie de la aleación Ti6Al4V 

presentó un acabado superficial liso y homogéneo. 
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Figura  8. Micrografía SEM de la superficie de la aleación Ti6Al4V 

 

Además, la superficie presento el espectro de energía dispersiva típico de esta 

aleación (figura 8) y su composición, la cual fue obtenida mediante espectroscopia 

de emisión óptica está acorde a los rangos requeridos según la norma ASTM para 

la utilización de esta aleación como material de implante ortopédico (tabla 4). 

Figura  9. Espectro de energía dispersiva de la superficie de la aleación Ti6Al4V. 
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Tabla 4. Composición de la muestra de Ti6Al4V obtenida mediante espectroscopia de emisión óptica y 

proporcionada por la empresa Quirúrgicos Especializados S.A. 

Composición 

(%) 

C 

máx. 

Fe 

máx. 

N  

máx. 

H 

 máx. 

S 

máx. 

O  

máx. 

Al V Ti 

Aleación de 

estudio 

- 0.183 - - 0.342 - 6.102 4.119 88.66 

ASTM F-136 0.08 0.25 0.05 0.012 - 0.13 5.5– 6.5 3.5 – 4.5 Balance 

 

Por otra parte, se analizó la microestructura de la muestra. Para ello se atacó con 

solución ácida según la norma ASTM E-407. La microestructura revelada se 

puede observar en la micrografía de la figura 9, donde se pueden apreciar dos 

fases, una fase primaria α con granos equiaxiales (zonas claras, rica en aluminio) y 

una fase β (zonas oscuras, rica en vanadio) ubicadas a lo largo de los límites de 

grano de la fase α [63]. Esta estructura se denomina mill-annealed y según lo 

reportado en [64] es posible obtener esta microestructura al trabajar el material 

mecánicamente en un intervalo de temperaturas correspondiente al campo + y 

posteriormente realizar un proceso de recocido que se debe llevar a cabo a una 

temperatura inferior a la temperatura de inicio de la martensita. Esta 

microestructura presenta una buena combinación de tenacidad, ductilidad y 

resistencia a la fatiga, razón por la cual es la más frecuentemente usada en la 

aleación Ti6Al4V [65], [66], [67]. 
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Figura  10. Micrografía óptica de la microestructura de la superficie de la aleación Ti6Al4V. 

 

Por último se realizó un ensayo de difracción de rayos X a la muestra de la 

aleación de Ti6Al4V. Los datos de difracción fueron analizados empleando el 

software X’pert HighScore Plus y la base de datos pdf2. Los resultados obtenidos 

permiten apreciar un difractograma típico de la aleación (figura 10). En el análisis 

comparativo del difractograma con los patrones de la aleación de Ti6Al4V (cod. 

ref. Vesta_Ti6Al4V), anatasa (cod.ref. 96-900-8215) y rutilo (cod.ref.96-900-7433) 

se encontró que la composición de la aleación coincide con lo reportado en la 

base de datos y además se detectó la presencia de estas dos fases de óxido 

titanio, el cual posiblemente se formó de manera natural sobre la superficie de la 

muestra. Además, en este difractograma se observan las reflexiones 

correspondientes a la familia de planos de cada una de las fases de la aleación  

así como su respectivo ángulo de Bragg. Teniendo la mayor intensidad de 

reflexión a un ángulo de 40.42° correspondiente al plano (100) de la fase  y a un 

ángulo de 39.4° correspondiente al plano (110) de la fase  [64] 
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Figura  11. Difractograma de la superficie de la aleación Ti6Al4V. 

 

 BIOFUNCIONALIZACIÓN DE LA ALEACIÓN Ti6Al4V 4.2.

 

Las superficies de la aleación Ti6Al4V luego del proceso de grabado láser aún 

conservan una superficie lisa y el acabado especular que se obtuvo tras el 

procesos de preparación de las muestras, además presentan puntos de color 

negro en su superficie, lo cual se atribuye al proceso de grabado láser (figura 11). 

 

Figura  12. Patrones grabados con láser sobre las superficies de la aleación Ti6Al4V. 
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Para el proceso de grabado láser las muestras de la aleación Ti6Al4V fueron 

recubiertas con una solución denominada comercialmente como CermarkTM. Esta 

solución causa que los patrones adquieran una coloración negra tras el proceso 

de grabado láser. En la figura 12 se puede observar la superficie de la aleación 

Ti6Al4V recubierta y el espectro de energía dispersiva del recubrimiento aplicado, 

previo al proceso de grabado. Como se puede observar el recubrimiento es rico en 

molibdeno y oxígeno, además presenta pequeñas cantidades de sodio, fosforo 

silicio, cloro y carbono. 

Figura  13. Micrografía SEM y espectro de energía dispersiva de la superficie de Ti6Al4V recubierta con 

Cermark
TM

.  
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Adicionalmente se realizó difracción de rayos X a este recubrimiento con el fin de 

determinar los compuestos cristalinos presentes en su superficie (figura 13) y se 

encontró que el recubrimiento de la solución CermarkTM contienen óxido de silicio 

(cod.ref. 96-900-6286), molibdenita (trióxido de molibdeno (cod.ref. 96-101-1074)), 

caolinita (cod.ref. 96-900-9235) y flogopita (cod.ref. 96-900-3879). 

 

Figura  14. Difractograma del recubrimiento de Cermark
TM

 aplicado sobre la superficie de la aleación 

Ti6Al4V. 

 

 Caracterización de las superficies biofuncionalizadas de la aleación 4.3.

Ti6Al4V  

En la figura 14 (a), (b) y (c) se presenta la morfología de la superficie de las 

muestras C1, C2 y C3 respectivamente. Como se puede observar la muestra C1 

presenta un acabado superficial liso y homogéneo, propio de una superficie con 

acabado especular. Por otra parte en la figura 19 (b) y (c) se puede observar que 

los patrones obtenidos tienen una morfología cuasi circular, lo cual se atribuye al 

barrido que debe realizar el haz láser sobre la superficie para generar los spots en 

la superficie de las muestras. El diámetro de los spots es de aproximadamente 

150 µm, la distancia de separación medidas de centro a centro entre los spots en 

el eje vertical es de aproximadamente de 1370 µm y la separación horizontal es de 

1475 µm para C2 y 730 µm para C3. Estos parámetros difieren de los valores con 
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que se diseñaron los patrones (figura 11) y se puede asociar a que al momento de 

diseñar el patrón el software no permite crear gráficos de alta resolución (escala 

micrométrica). 

Figura  15. Micrografias SEM de las superficies biofuncionalizadas de la aleación Ti6Al4V, a) C1, b) C2 

y c) C3. 

 

Como se puede observar en la figura 15, los spots de los patrones tienen una 

estructura dendrítica desde el centro hacia el borde. Esto puede deberse al rápido 

ciclo de calentamiento y enfriamiento del proceso de grabado láser. La alta 

temperatura puede ser causada por la absorción de un gran número de fotones en 
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la pequeña área del spot. Produciendo así combustión del material y removiendo 

este a la vecindad de los spots. Estos resultados están relacionados con lo 

reportado anteriormente por M.E. Khososhahi [68]. 

Figura  16. Micrografías SEM de los spots grabados por láser a) patrón 1 – muestra C2 y b) patrón 2 – 

muestra C3. 

 

Como se observa en el espectro de energía dispersiva de la figura 16, los spots 

generados mediante grabado láser son ricos en molibdeno y oxígeno, esta ligera 

variación en la composición de la superficie en los spots se debe al recubrimiento 

de Cermark que se aplicó inicialmente a la superficie para realizar el grabado 

laser. 
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Figura  17. Espectro de energía dispersiva obtenido de uno de los sptos. 

 

Los resultados de ángulo de contacto muestran que las superficies de las 

muestras C1, C2 y C3 tienen un comportamiento hidrofílico, dado los ángulos 

menores a 90°. Como se puede observar en la figura 17, el patronamiento por 

grabado láser logra generar un cambio en la humectabilidad de la superficie, para 

el caso de C2 la variación es de 5,2% mientras que para C3 el cambio es más 

significativo, logrando una variación de 42.7% respecto a la superficie de C1. 

Estos cambios en la humectabilidad se asocian a los cambios producidos en la 

topografía del material debido al grabado láser y pueden ser comprendidos por 

medio del modelo de Casie-Baxter [37], [69], [70]. En este modelo se asocia el 

incremento en el ángulo de contacto a pequeñas cantidades de aire atrapadas 

bajo la gota de líquido, que para nuestro caso en particular se pueden atribuir al 

aire atrapado entre los spots y la gota. 
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Figura  18. Ángulo de contacto obtenido de las muestras de la aleación Ti6Al4V biofuncionalizadas 

mediante grabado láser. 
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 Degradación de la superficie biofuncionalizada de la aleación Ti6Al4V 4.4.

En la figura 18 se representa un diagrama esquemático de la interfase de la 

superficie de la aleación Ti6Al4V biofuncionalizado - medio de cultivo RPMI 1640. 

Como se puede observar es una interfase que involucra una gran cantidad de 

compuestos interactuando simultáneamente. Por una parte se tiene el material de 

estudio, el cual forma fácilmente una capa de óxido de titanio - aluminio al ser 

expuesta al ambiente fisiológico. Además se cuenta con la presencia de sales 

orgánicas (Ca(NO3)24H2O, KCl, MgSO47H2O, NaCl, NaHCO3, Na2HPO4), 

aminoácidos (por ejemplo: L-arginina HCL, L-glutamina, L-cistina, L-isoleucina), 

vitaminas (por ejemplo: cloruro de colina, ácido fólico, inositol), y glucosa entre 

otros [71]. Todos estos compuestos pueden reaccionar con el material de implante 

favoreciendo o no la formación de compuestos que protejan o promuevan la 

degradación del biomaterial.  
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Figura  19. Diagrama esquemático de la interfase de la superficie de la aleación Ti6Al4V 

biofuncionalizado - medio de cultivo RPMI 1640 

 

Las curvas potenciodinámicas de la figura 19 muestran que el patronamiento por 

grabado láser genera un corrimiento en los potenciales de corrosión hacia 

regiones de potencial más pasivo [72], haciendo que las superficies C2 y C3 sean 

más estables termodinámicamente en presencia de medio fisiológico simulado. 

Por otra parte también se induce una variación las densidades de corriente; para 

la superficie C2 la corriente de corrosión disminuye en un 61% mientras que para 

C3, la corriente de corrosión aumenta en un 47% respecto a la corriente de la 

superficie C1 (tabla 5). 
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Figura  20. Curvas potenciodinámicas para las superficies de la aleación Ti6Al4V biofuncionalizadas 

en contacto con medio RPMI 1640 

 

Tabla 5. Parámetros obtenidos de las curvas potenciodinámicas de las superficies biofuncionalizadas 

de Ti6Al4V en contacto con medio RPMI 1640. 

Muestra Ecorr (mV) Icorr (nA) 

C1 -375 40.6 

C2 -280 15.8 

C3 -219 59.9 

 

En el diagrama de Bode (figura 20a) se puede observar dentro del rango de 

medias a altas frecuencias (103 - 105 Hz), la presencia de una meseta, la cual está 

asociada a la resistencia de la solución. El cambio de pendiente de las curvas para 

C1, C2 y C3 que se da en el rango de media a bajas frecuencias (103 – 10-2 Hz) se 

asocian a la formación de una capa de óxido de titanio aluminio y a la adsorción 

de proteínas por la superficie [73]. 
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Figura  21. Espectros de Impedancia de las superficies de la aleación de Ti6Al4V biofuncionalizadas en 

contacto con medio RPMI 1640. 

 

En el diagrama de Nyquist (figura 20b) se puede observar que la mayor 

impedancia se presenta para la superficie C2. La mayor altura que muestra el 

domo de C2 está asociado a efectos capacitos en la superficie, esto puede indicar 

que la superficie forma una película de óxido de titanio - aluminio más homogénea 



60 

y estable o que la absorción de proteínas se ve favorecida por la topografía de la 

superficie, lo cual se traduce en una disminución de los efectos de las reacciones 

de transferencia de carga. 

La respuesta de impedancia de esta interfase ha sido ajustada al circuito de la 

figura 21, el cual incluye, R1, que representa la resistencia del medio RPMI, CPE1, 

es un elemento de fase constante, que permite simular el comportamiento 

capacitivo no ideal debido a la capa pasiva de óxido de titanio y aluminio y a la 

adsorción de proteínas, y R2, que es la resistencia asociada a esta película y el 

sustrato. 

Figura  22. Diagrama esquemático del circuito equivalente al cual se ajustan los espectros de 

impedancia de la superficie de la aleación Ti6Al4V en contacto con medio RPMI 1640. 

 

Al realizar el ajuste de los espectros de impedancia al circuito de la figura 21 se 

obtuvieron los datos plasmados en la tabla 6. Estos datos muestran que la 

resistencia del medio RPMI está en un rango de (28 -38) . Las constantes de 

tiempo asociadas a cada elemento de fase constante indican que el 

comportamiento del material es altamente capacitivo ya que el valor medio de los 

CPE-P es de 0.87, lo cual indica que la capa de óxido de titanio-aluminio que se 

forma junto con las proteínas que posiblemente son adsorbidas por la superficie 

generan una capa bastante homogénea y estable. Por último cabe resaltar que los 

valores de R2, en el caso de las superficies C2 presentaron un incremento, 

mientras que en el caso de C3 se vio una pequeña disminución respecto a C1. 

Teniendo en cuenta que el máximo valor de impedancia se presenta cuando la 

frecuencia tiende a cero y que este valor puede ser asociado al valor de 



61 

resistencia a la polarización era de esperarse que la muestra C3 tuviera la menor 

resistencia a la trasferencia de carga en la superficie ya que esta es la muestra 

que presenta mayor susceptibilidad al deterioro en el medio RPMI según lo que se 

encontró en las curvas potenciodinámicas. 

Tabla 6. Parámetro de los elementos del circuito equivalente empleado para simular los espectros de 

impedancia de la superficie de la aleación Ti6Al4V en contacto con medio RPMI 1640. 

Elemento C1 C2 C3 

R1 () 34.67 28.54 37.47 

CPE1-T 3.05E-05 1.71E-05 3.41E-05 

CPE1-P 0.86 0.87 0.88 

R2 () 1.51E+06 2.49E+06 6.66E+05 

 
2
 1.01E-03 3.13E-03 2.87E-03 

 

 Evaluación de la respuesta celular de las superficies biofuncionalizadas 4.5.

de la aleación Ti6Al4V 

 Citotoxicidad de las superficies biofuncionalizadas de la aleación 4.5.1.

Ti6Al4V. Como se puede observar en la figura 22, el porcentaje de 

citotoxicidad es inferior al 15%. Demostrando así que las superficies de la 

aleación Ti6Al4V biofuncionalizadas mediante grabado láser al igual que la 

superficie lisa no resultaron ser toxicas para las células HOS en ninguna de 

las concentraciones evaluadas [36], [39], [74], [75]. Además, esto indica que 

los compuestos de óxido de silicio, molibdenita, caolinita y flogopita que se 

adhirieron a la superficie producto del grabado láser no generan cambios en 

la toxicidad del material.  
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Figura  23. Citotoxicidad de superficies biofuncionalizadas de la aleación Ti6Al4V. 
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 Adhesión celular de las superficies biofuncionalizadas de la aleación 4.5.2.

Ti6Al4V. Los resultados obtenidos de adhesión celular mediante conteo en 

cámara de Neubauer se muestran en la figura 23. Durante el primer día de 

incubación, la cantidad de células adheridas a las superficies estudiadas no 

es significativo, (aproximadamente 500 células/cm2). Se debe tener presente 

que la adhesión de las células a las superficies de los materiales de implante 

es un proceso que se da en varios pasos, primero, las membranas de los 

osteoblastos hacen un contacto no específico sobre la superficie debido a 

interacciones electrostáticas seguido por una unión especifica que implica un 

conjunto de contactos focales con integrinas (grupo de glicoproteínas) [76]. 

De tal manera que es posible que en este corto periodo de tiempo no se haya 

logrado una buena adhesión de proteínas a la superficie. Por otra parte, se 

puede observar existe un crecimiento con tendencia exponencial de las 
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células HOS sobre las tres superficies de estudio. Al tercer día de cultivo, la 

superficie C3 presentó una baja adherencia respecto a las otras superficies y 

aunque en el quinto día de incubación no se logra obtener una diferencia 

estadísticamente significativa en la cantidad de células adheridas a las 

superficies, se puede observar que hay una muy buena adherencia de las 

células HOS a las tres superficies de estudio. 

Figura  24 Adhesión celular de superficies biofuncionalizadas de la aleación Ti6Al4V a 1, 3 y 5 días de 

cultivo. 

 

En las micrografías de epifluorescencia de la figura 24 se logra observar 

que las células HOS en el primer día de ensayo presentan núcleos 

alargados, esto es propio de células en fase mitótica. Por otra parte como 

se puede apreciar en las micrografías del tercer y el quinto día el número de 
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células sobre las tres superficies se ha incrementado lo cual corrobora los 

resultados del ensayo de conteo celular en cámara de Neubauer. 

Figura  25. Diagrama comparativo de las micrografías de fluorescencia obtenidas sobre la superficie 

de la aleación Ti6Al4V biofuncionalizada a 1, 3 y 5 días de cultivo. 

 

 

 Respuesta electroquímica de las superficies biofuncionalizadas de la 4.5.3.

aleación Ti6Al4V después de los tres diferentes tiempos de cultivo.En la 

figura 25 se representa un diagrama esquemático de la interfase de la 

superficie de la aleación Ti6Al4V biofuncionalizado - medio de cultivo RPMI 

1640 enriquecido con 10% de suero fetal bovino y 1% de antibióticos. Como 

se puede observar es una interfase muy similar a la descrita anteriormente en 
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la figura 18. Pero en este caso se tendrá en cuenta la presencia de células 

adheridas a la superficie y su efecto en el comportamiento electroquímico a 

los diferentes tiempos de cultivo evaluados. 

Figura  26. Diagrama esquemático de la interfase de la superficie de la aleación Ti6Al4V 

biofuncionalizado - medio de cultivo RPMI 1640Interfase Ti6Al4V - células HOS - Medio RPMI  

 

En la figura 26 a 28 se presentan los espectros de impedancia registrados 

al evaluar la respuesta electroquímica de las muestras C1, C2 y C3 en los 

tres tiempos de cultivo evaluados. En el primer día (figura 26), se observa 

un comportamiento similar al del material sin células adheridas a su 

superficie, lo cual ya se describió previamente en la sección 4.2.2. Esta 

respuesta se debe a que en este corto tiempo de cultivo, la superficie de la 

aleación Ti6Al4V no logra adsorber especies biomoleculares (proteínas) 

que medien en la adhesión de las células HOS [77]. Además, puede que los 

efectos eléctricos asociados a la presencia de proteínas en la superficie se 

solapen con los efectos producidos por la capa de TiO2 que se forma 

debido a la interacción de las muestras con el medio biológico simulado, 

esto se puede corroborar en los resultados reportados por M.C. García et al 

[73]. Ellos compararon el comportamiento electroquímico de muestras de Ti 
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y Ti6Al4V en presencia de solución Hank y en medio de cultivo RPMI y no 

encontraron diferencias significativas en el comportamiento del material 

asociada a la presencia de proteínas y otras sustancias orgánicas propias 

del medio de cultivo. 

Figura  27. Espectros de Impedancia de las superficies de la aleación de Ti6Al4V biofuncionalizadas en 

contacto con medio RPMI 1640 después de 1 día de cultivo. 
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Figura  28 Espectros de Impedancia de las superficies de la aleación de Ti6Al4V biofuncionalizadas en 

contacto con medio RPMI 1640 después de 3 días de cultivo. 
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También se puede observar que con el incremento del tiempo la resistencia 

del electrolito (medio de cultivo RPMI enriquecido) se ve afectada y cambia, 

tomando valores más altos, lo que se atribuye a cambios en la composición 

del electrolito, estos cambios se asocian a procesos como la precipitación 

de sales sobre el sustrato y la adsorción de proteínas en la superficie. Esto 

ha sido reportado anteriormente por M.C García et al, que también encontró 

variaciones en la resistencia de la solución al incrementar los tiempos de 

cultivo. 

Figura  29 Espectros de Impedancia de las superficies de la aleación de Ti6Al4V biofuncionalizadas en 

contacto con medio RPMI 1640 después de 5 días de cultivo. 
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Por otra parte, el incremento del tiempo de cultivo también produce un 

incremento en el módulo de la impedancia a muy bajas frecuencias, como 

lo reporto anteriormente H-H Huang et al, en [78]. Este incremento en la 

impedancia está relacionado con un incremento en la cantidad de proteínas 

absorbidas (principalmente albumina soluble en el medio), al número de 

células adheridas a la superficie y a la matriz extra celular generada durante 

el crecimiento celular.  

Al tercer día de cultivo se observa que las muestras presentan un doble 

bucle, los cuales se asocian a dos constantes de fase presentes en el 

sistema. La primer constante de fase se atribuye al comportamiento 

altamente capacitivo de la interfase células/proteínas – óxido de titanio y la 

segunda al efecto pseudocapacitivo de la interfase oxido – metal, la cual es 

más resistiva. Por último, al final del experimento (quinto día) se observan 

tres domos, estos se deben al incremento en el número de células en la 

superficie (primer contante de fase), incremento en la cantidad de proteínas 

adsorbidas por la superficie del material (constante de fase número dos) y a 

un posible incremento en el espesor de la capa de óxido de titanio (tercer 

constante). 

La interface descrita en la figura 25 junto a los datos de los espectros de 

impedancia electroquímica obtenidos se ajustaron a los circuitos eléctricos 

mostrados en las figuras 21, 29 y 30 empleando el programa Zview. Estos 

circuitos se escogieron para modelar el sistemas ya que han sido 

previamente reportados en la literatura [77], [73] y además presentaron 

valores de entre 1x10-3 y 7x10-4 lo cual indica que hay una muy buena 

correlación entre los resultados experimentales y los simulados. 

Los datos de impedancia correspondientes al primer día de cultivo se 

ajustaron al circuito de la figura 21. Arrojando los parámetros reportados en 

la tabla 7. 



70 

Tabla 7. Parámetro de los elementos del circuito equivalente empleado para simular los espectros de 

impedancia de la superficie de la aleación Ti6Al4V en contacto con medio RPMI 1640 después de 1 día 

de cultivo. 

Elemento C1 C2 C3 

R1 52.02 46.19 80.95 

CPE1-T 1.39E-05 1.85E-05 2.85E-05 

CPE1-P 0.88 0.86 0.86 

R2 1.00E+06 1.50E+06 7.83E+05 

2 4.05E-04 6.91E-04 1.21E-03 
 

Como se puede observar los valores de CPE1-P para las tres superficies 

indican que el comportamiento del sistema es altamente capacitivo, esto se 

atribuye a que el efecto capacitivo que se genera debido a la distribución de 

carga en la interface metal – electrolito es mucho mayor que la reacción de 

trasferencia de carga en dicha interfase. Los altos valores de R2 indican 

que el material presenta una muy buena resistencia a la corrosión. 

En la figura 29, R1 representa la resistencia del medio de cultivo, R2 es la 

resistencia de la  interfase células/proteínas – óxido de titanio y CPE1 es a 

su vez pseudocapacitancia de esta interfase. R3 es la resistencia  a la 

transferencia de carga de la interfase óxido – sustrato y CPE2 es su 

pseudocapacitancia.   

Figura  30. Diagrama esquemático del circuito equivalente al cual se ajustan los espectros de 

impedancia de la superficie de la aleación Ti6Al4V en contacto con medio RPMI 1640 después de 3 

días de cultivo  
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La tabla 8, muestra los datos del ajuste de los espectros de impedancia 

obtenidos después de tres días de cultivo que se modelaron con el circuito 

equivalente representado en la figura 29. 

Tabla 8. Parámetro de los elementos del circuito equivalente empleado para simular los espectros de 

impedancia de la superficie de la aleación Ti6Al4V en contacto con medio RPMI 1640. Despues de tres 

días de cultivo 

Elemento C1 C2 C3 

R1 36669.00 41632.00 37178.00 

CPE1-T 3.03E-10 1.18E-09 2.10E-08 

CPE1-P 0.80 0.70 0.48 

R2 1.07E+06 8.59E+05 2.13E+05 

CPE2-T 1.60E-07 3.08E+07 4.55E-07 

CPE2-P 0.38 0.35 0.03 

R3 3.51E+06 1.55E+06 7.31E+06 

2 1.71E-03 1.68E-03 3.79E-04 
 

Los valores de CPE1-P de la tabla 8 indican que la interface 

células/proteínas – óxido de titanio es altamente capacitiva y según lo 

descrito por E. Gongadze [76] esto se asocia a la carga eléctrica de las 

proteínas (carga positiva) que median la adhesión celular y a la carga de los 

osteoblastos (carga negativa). Como se pudo observar en los ensayos de 

adherencia celular al tercer día de cultivo se encontró una mayor cantidad 

de células HOS adheridas a la superficie respecto al primer día, de modo 

que este efecto altamente capacitivo era de esperarse, debido a la 

interacción que se da entre las células y las proteínas adsorbidas por la 

superficie. 

Dado que los valores de CPE2-P indican un comportamiento altamente 

resistivo y además los valores de R3 entran entre 1,5 y 7,3 MΩ se puede 

decir que esto se debe la secreción de matriz extracelular por parte de las 

células HOS, debido a los procesos de adhesión y proliferación celular a 
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que hay lugar en la superficie. Esto está de acuerdo a lo reportado por M. 

C. García et al.  

En el circuito de la figura 30, aparecen  tres bloques de resistencia y 

elementos de fase constante en serie, cada uno de estos bloques está 

relacionado con una interfase del sistema. R1 representa la resistencia de 

la solución como en los casos anteriores, R2 y CPE1  se atribuyen al biofilm 

de células adheridas al material, R3 y CPE2 corresponden a la interfase 

oxido – proteínas y R4 junto a CPE3 se relacionan con la interfase óxido – 

sustrato.  

Figura  31. Diagrama esquemático del circuito equivalente al cual se ajustan los espectros de 

impedancia de la superficie de la aleación Ti6Al4V en contacto con medio RPMI 1640 después de cinco 

días de cultivo 

 

Por último, en la tabla 9 se muestran los datos de los parámetros de ajuste 

a circuito equivalente de los espectros de impedancia obtenidos a 5 días de 

cultivo con células HOS. Los valores arrojados por el ajuste a circuito 

equivalente indican que se dio un incremento en la impedancia total del 

sistema, esto como ya se ha venido mencionando se asocia al incremento 

en la cantidad de proteínas adsorbidas por la superficie, al incremento en el 

número de células adheridas a la superficie y a la secreción de matriz 

extracelular. 
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Tabla 9. Parámetro de los elementos del circuito equivalente empleado para simular los espectros de 

impedancia de la superficie de la aleación Ti6Al4V en contacto con medio RPMI 1640 después de 5 

días de cultivo 

Elemento C1 C2 C3 

R1 44504.00 31541.00 35675.00 

CPE1-T 2.31E-08 2.21E-08 2.72E-08 

CPE1-P 0.45 0.46 0.44 

R2 2.03E+05 2.44E+05 2.67E+05 

CPE2-T 1.52E-07 3.61E-07 3.20E-07 

CPE2-P 0.76 0.53 0.58 

R3 8.87E+04 4.81E+05 4.81E+05 

CPE3-T 1.58E-06 6.86E-06 8.48E-06 

CPE3-P 0.30 0.66 0.89 

R4 4.70E+12 1.71E+06 6.93E+05 

2 6.53E-04 2.04E-03 1.50E-03 
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 DISCUSIÓN 5.

 

 

 

El titanio y sus aleaciones prevalecen como el principal material de implante dental 

y ortopédico, lo cual se atribuye a su excelente biocompatibilidad y propiedades 

mecánicas [79]. Desafortunadamente, este material cuenta con poca capacidad 

para integrarse al tejido circúndate [80]. En este trabajo se desarrollaron dos 

patrones de spots con el fin de evaluar la relación de la distancia de separación de 

los patrones con la capacidad de osteointegración del material de implante. Para 

ello, se analizó la interacción de células de osteosarcoma humano HOS con las 

superficies de la aleación Ti6Al4V lisa y biofuncionalizada mediante grabado láser. 

Según lo reportado en la literatura poros con diámetros en un rango de 100 a 400 

µm de diámetro pueden mejorar la interacción de la interfase hueso implante [81]. 

Este trabajo de investigación se muestra que producir poros en este rango de 

diámetros es posible al implementar un equipo comercial como lo es el Laserpro 

X380-RX, el cual permitió obtener patrones de spots con diámetros de 150 µm. 

Las micrografías SEM de las superficies biofuncionalizadas permiten observar que 

el proceso de grabado laser produce combustión y remoción del material hacia la 

vecindad de los spots [82], esto se asocia al rápido ciclo de calentamiento y 

enfriamiento al que es sometida la superficie de la aleación Ti6Al4V durante el 

proceso de grabado láser [83]. La alta temperatura que hace posible la combustión 
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del material se debe a la gran cantidad de fotones que la superficie absorbe en el 

área del spot [68]. 

Los valores de ángulo de contacto medidos indican que las superficies 

biofuncionalizadas son hidrofílicas y biocompatibles [36]. Esto prueba que el 

grabado láser produjo el incremento de la energía superficial de los sustratos y a 

su vez permitió mejorar la humectabilidad. 

Como se pudo observar la degradación de las superficies biofuncionalizadas no se 

vio alterada tras el proceso de grabado láser lo cual demuestra que realizar este 

tipo de modificación sobre la superficie de la aleación Ti6Al4V es viable desde el 

punto de vista de la degradación del material de implante. 

Los resultados de este trabajo en cuanto a la citotoxicidad del material están de 

acuerdo a estudios previos [36], [39], [74] [75]. Mostrando que las superficies 

biofuncionalizadas mediante grabado laser no son toxicas para las células HOS.  

Estudio previos indican que superficies modificadas con láser mejoraron la 

adhesión celular de osteoblastos humanos, lo cual muestran el potencial que tiene 

el grabado láser para mejorar la respuesta de células óseas [33], [34], [35], [36], 

[38], [39], [82], [84].  

En este estudio, como se puede observar en la figura 24, el grabado láser permitió 

una buena adherencia celular. Al quinto día del experimento el recuento celular 

obtenido en cámara de Neubauer no muestra una diferencia estadísticamente 

significativa en la cantidad de células adheridas a las tres superficies de estudio. 

Esto puede deberse a que entre el tercer y quinto día de cultivo las superficies 

logran formar una monocapa de células induciendo asi a las células a entrar en un 

procesos de apoptotico [85].  

Por otra parte, puede que las superficies de la aleación Ti6Al4V biofuncionalizadas 

no logran producir un cambio en la morfología de la superficie que genere un 

aumento en la capacidad de adsorción de proteínas, para así inducir un 
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incremento en la adhesión celular. Según E. Gongadze [76] la adhesión de 

proteínas se ve favorecida cuando existen nanoestructuras sobre la superficie.  

De tal manera que concluir cual es el efecto de la geometría del patrón grabado en 

la respuesta biológica de las superficies estudiadas no es posible debido a que los 

tiempos de cultivo escogidos para este estudio no permitieron que los resultados 

obtenidos sean concluyentes. 

Además, en este estudio fue posible aplicar la técnica de espectroscopia de 

impedancia electroquímica para monitorear el proceso de crecimiento celular 

sobre las superficies de Ti6Al4V lisas y biofuncionalizadas; permitiendo la 

comprensión de los fenómenos que ocurren en la interface material de implante y 

medio fisiológico desde la respuesta electroquímica, la cual es consecuencia de 

procesos como la formación de una capa de óxido de titanio nativa, adsorción de 

proteínas y adhesión celular [73]. Como se puede observar en los espectros de 

impedancia de las figuras 27, 28 y 29 existe una variación del comportamiento 

electroquímico con los tiempos de cultivos, que se traducen principalmente en 

cambios de la resistencia de la solución debido a la adsorción de proteínas, 

incremento en la impedancia total del sistema causado por el posible crecimiento 

de la capa de óxido de titanio y al incremento de células adheridas a la superficie 

[77].  

Por último, la caracterización de la interface material de implante - medio 

fisiológico se logró ajustar a tres modelos de circuitos eléctricos. Los espectros de 

impedancia obtenidos después de 1 y 3 días de cultivo se ajustaron a modelos 

previamente reportados por  M.C. García Alonso et al [73] y Her- Hsiung Huang 

[77], mientras que para el ajuste de los espectros obtenidos al quinto día de cultivo 

se ajustaron a un nuevo modelo propuesto por el autor. 
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 CONCLUSIONES 6.

 

 

Se desarrollaron superficies de Ti6Al4V patronadas mediante grabado láser 

empleando un equipo de uso a escala industrial. Se encontró que la geometría del 

patrón grabado variaba ligeramente del diseño debido al barrido que realiza el 

láser para tallar la superficie. Además este proceso género que sobre la superficie 

de los spots se adhirieran compuestos de óxido de silicio, molibdenita, caolinita y 

flogopita provenientes del recubrimiento de Cermark que se aplicó a las muestras 

antes del grabado y estos compuestos no afectaron la bioactividad ni la 

degradación de la aleación.  

La variación en la humectabilidad que se produjo por los spots en las superficies 

de la aleación de Ti6Al4V no alteró el comportamiento electroquímico del material 

ni la adherencia celular a las superficies, esto se justifica en las bajas corrientes de 

corrosión obtenidas (en el orden 1x10-9 A/cm2) y en los datos obtenidos en los 

ensayos de conteo celular y microscopia de epifluorescencia donde al final del 

experimento se obtuvo un buen número de células (~140 000 células/cm2) sobre 

las tres superficies analizadas. 

Se emplearon tres modelos de circuito equivalente para hacer el ajuste del 

comportamiento electroquímico de las superficies biofuncionalizadas en contacto 

con medio RPMI 1640 enriquecido a tres diferentes tiempos de cultivo celular  y se 

encontró que la variación en los parámetros electroquímicos de la interface 

metal/óxido - Células HOS/proteínas – medio biológico se asocian al incremento 
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de proteínas adsorbidas por la superficie, al incremento de células adheridas 

sobre la superficie y a la producción de matriz extracelular segregada por las 

células HOS.  

Aunque no se observó una variación significativa en la respuesta celular de las 

superficies patronadas se encontró que la implementación de un equipo de 

grabado láser comercial permite la obtención rápida y eficiente de patrones sobre 

la superficie de la aleación de Ti6Al4V haciendo que este tipo de modificación sea 

viable para aplicar en procesos de fabricación de material de implante ortopédico. 
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 RECOMENDACIONES 7.

 

 

Estudiar el efecto que tienen otras geometrías grabadas sobre la superficie de la 

aleación Ti6Al4V, teniendo presente que se debe evaluar la toxicidad y la 

degradación de la superficies a largo plazo. Además, los tiempos de cultivo deben 

modificarse para así observar mejor el efecto de los patrones en la adhesión 

celular a corto y largo plazo. Por último se recomienda emplear células HFOB y 

evaluar formación de fosfatasa alcalina. 
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