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Resumen: 
Se tiene la proyección que para el 2030, a nivel mundial, aumentará en 174% el uso de prótesis de 

cadera, 673% en artroplastias total de rodilla, por lo cual los servicios de salud deberán incrementarse 

considerablemente para mantener una calidad de vida en la población. Por razones económicas en los 

servicios de salud pública se usa en implantes ortopédicos de acero inoxidable 316L. En ese sentido, 

en el presente trabajo se realizó un análisis comparativo de los diferentes biomateriales, empleados 

como implantes y prótesis médicas, así como sus ventajas y desventajas, considerando la corrosión y 

desgaste del biomaterial, además de los efectos secundarios que se producen en los pacientes. Por lo 

que, el desarrollo de nuevas alternativas que permitan evitar la corrosión de los materiales utilizados 

será de gran importancia; ya que no solo se puede aumentar la vida útil del material, sino también 

disminuir los riesgos que estos conllevan a la salud y como consecuencia, así como mejorar la calidad 

de los componentes. 

Palabras Claves: Biomateriales, Corrosión, Implantes, Biocompatibilidad, Tratamientos Térmicos 

y Termoquímicos. 

 

Abstract: 
There is a projection that by 2030, worldwide, the use of hip prostheses will increase by 174%, 673% 

in total knee arthroplasties, so health services should be increased considerably to maintain a quality 

of life in the population. For economic reasons in public health services, in orthopedic implants 316L 

stainless steel is used. In that sense, in this work a comparative analysis of the different materials was 

performed, used as implants and medical prostheses, mentioned above, as well as their advantages 

and disadvantages, considering corrosion and wear of the biomaterial, in addition to the secondary 

effects that occur in patients. Therefore, the development of new alternatives that prevent the 

corrosion of the materials used will be of great importance; since not only can the useful life of the 

material be increased, but also the risks that these entail to health can be reduced and as a consequence 

as well as improve the quality of the components 

Keywords: Biomaterials, Corrosion, Implants, Biocompatibility, Thermal and Thermochemical 

Treatments. 

 

 

1. Introducción 

 

Se proyecta que para el 2030, a nivel mundial, aumentará en 174% el uso de prótesis de 

cadera, 673% en artroplastias total de rodilla (K. Meinert, 1998 ) (M. Geetha, 2008); por lo 
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cual los servicios de salud deberán incrementarse considerablemente para mantener una 

calidad de vida en la población. Los implantes reemplazan a estructuras biológicas perdidas, 

o enfermas, tanto en forma y función de las mismas. Para la fabricación de prótesis los 

materiales pueden ser naturales o artificiales. En aplicaciones ortopédicas con requerimientos 

de carga, deben tener excelente biocompatibilidad, ductilidad; alta resistencia a la corrosión 

y al desgaste. Los implantes tienen aplicación para diversas partes del cuerpo, como válvulas 

cardiacas, marcapasos, ligamentos y tendones artificiales, implantes dentales, hombros, 

rodillas, caderas, codos, orejas, estructuras orto dentales, entre otros. En consecuencia, es 

necesario desarrollar nuevos materiales, llamados biomateriales que resisten las condiciones 

del medio interno corporal en el cual van a desarrollar su función. 

 

Los dispositivos biomédicos implantados, desempeñan papeles importantes para aliviar la 

morbilidad, mejorar la calidad de vida y prolongar la longevidad de los pacientes receptores 

con una variedad de afecciones médicas. Esencial para la función de estos dispositivos es la 

selección de un material estructural apropiado; los metales son a menudo el material de 

elección sobre la cerámica y los polímeros debido a sus propiedades mecánicas superiores, 

como la maleabilidad y la retención de la forma. Además de los requisitos físicos, como la 

flexibilidad y la resistencia, dispositivos biomédicos implantados deben tener propiedades 

químicas apropiadas, más notablemente suficiente inercia química para existir 

indefinidamente en el ambiente corrosivo de fluidos corporales humanos de alta salinidad sin 

sufrir una liberación sustancial de productos de degradación. 

 

Solo unos pocos metales y aleaciones comunes cumplen estos requisitos previos. Por razones 

económicas en los servicios de salud pública, en implantes ortopédicos se usa el acero 

inoxidable 316L (K. Meinert, 1998) y aleaciones a base de titanio, aunque estos materiales a 

largo plazo sufren ataque localizado por el medio fisiológico, lo cual produce la liberación 

de elementos como Ni, Cr y Co, debido a la corrosión (A. M. Slaney, 2011) (E. Noam, 2012).  

 

Una forma de mejorar las propiedades del material es por medio de recubrimientos de otro 

material con alta resistencia al desgaste, buena biocompatibilidad, bioactividad, adhesión, 

rugosidad óptima y química adecuada en la superficie, entre otras características (C. E. 

Schvezov, 2010). Se han investigado varios recubrimientos, en especial los compuestos por 

metales de transición, para satisfacer de manera parcial los requerimientos mencionados, 

entre los cuales se puede mencionar el ZrO2 (Y. Yang, 2008) (Denry y J; 2008), y TiO2 

(Hollstein, 2001). 

 

Como la mayoría de los dispositivos coronarios aprobados por la Administración de Drogas 

y Alimentos de EE. UU se fabrican de acero inoxidable, su química superficial y la posterior 

funcionalización son fundamentales para una implementación exitosa. El acero inoxidable es 

una aleación de hierro que contiene al menos 12% de cromo y, a menudo, otros metales de 

transición. 

 

La incorporación de cromo da como resultado la formación espontánea de una capa 

superficial rica en óxido de cromo, de aproximadamente 5–10 nm de grosor dependiendo del 

entorno circundante. Este óxido metálico pasivante inhibe la oxidación adicional del metal a 

granel y es la fuente de la corrosión. Resistencia del acero inoxidable. El acero inoxidable 
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316L del Instituto Americano del Hierro y el Acero (AISI) es una aleación de hierro con bajo 

contenido de carbono que contiene 16–18.5% Cr, 10–14% Ni y 2–3% Mo, que se usa con 

frecuencia en biomedicina. Dispositivos debido a su resistencia a la corrosión en ambientes 

acuosos. 

 

La capa de pasivación de óxido es de vital importancia para la biocompatibilidad in vivo 

porque varios de los subproductos de corrosión solubilizados de las aleaciones de acero 

inoxidable, como el cromo, el molibdeno y los iones de níquel, tienen una serie de efectos 

nocivos. Estos iones son citotóxicos en altas concentraciones, sospecharon carcinógenos y 

sospecha de alérgenos. Los iones metálicos liberados son problemáticos ya que a menudo se 

observan respuestas inmunes a los implantes metálicos. Además, las proteínas que se 

adsorben inmediatamente en la superficie pueden caer en cascada en trombos o formación de 

coágulos sanguíneos en algunos casos. Una complicada combinación de factores está 

involucrada en la trombogenicidad del implante, incluida la energía superficial, la textura y 

morfología y carga eléctrica neta. La manipulación de estos factores es, por lo tanto, vital 

para comprender y mejorar la biocompatibilidad de los dispositivos implantados. 

 

El titanio (Ti) y sus aleaciones son los materiales más usados en implantes ortopédicos (A. 

M. Fekry y M. A. Ameer, 2011). Debido a su alta resistencia, inmunidad a la corrosión, 

biocompatibilidad con el ambiente fisiológico y alta capacidad de adhesión al hueso y a otros 

tejidos (R. Asahi, 2001). El Ti es utilizado como material en implantes dentales y piezas para 

cirugía de ortodoncia, piezas de reemplazo para articulaciones de cadera, rodilla, hombro, 

columna vertebral, codo y muñeca, así también en materiales de fijación ósea como clavos, 

tornillos, tuercas y placas. A pesar de todos los usos dados, los resultados de la 

osteointegración no siempre han sido satisfactorios en las condiciones alteradas del 

metabolismo óseo (G. Giavaresi, 2004). 

 

Una consideración importante dentro de las aleaciones para aplicaciones ortopédicas es la 

formación de una capa protectora superficial, llamada proceso de pasivación, la cual evita la 

corrosión del metal dentro del cuerpo humano. Se han realizado simulaciones del proceso de 

pasivación de aleaciones para aplicaciones ortopédicas, en especial en la formación de una 

capa protectora de Co–Cr–Mo (cobalto–cromo–molibdeno), con la finalidad de estudiar la 

resistencia a la corrosión en soluciones fisiológicas. Dando como resultado que la 

composición y grosor de la capa protectora depende del potencial eléctrico aplicado en la 

oxidación electroquímica (I. Milosev, 2003). 

 

En este sentido, hay estudios realizados para la mejora de la osteointegración centrados en 

las propiedades de la superficie del implante como la morfología, rugosidad y composición 

química (K. Gulati, 2012). Estos factores afectan la respuesta celular y bioquímica del hueso 

huésped por lo que la capacidad de controlar estos factores, puede permitir la aposición ósea 

por la promoción de la aceleración en la unión química entre el hueso nuevo y la superficie 

del implante. La capa de óxido que crece lentamente en la superficie de Ti después del 

implante, contribuye a la formación de apatita y tejido parecido al hueso. Los métodos de 

pasivación en prótesis hechas con Ti (maquinado, limpieza por ultrasonido, esterilización y 

anodización) presentan limitaciones. (K. Gulati, 2012). 
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Hay interés clínico en el conocimiento de la toxicidad potencial asociada con los elementos 

utilizados en los implantes metálicos y patologías como la inflamación inducida por 

partículas y de hipersensibilidad asociados con la degradación del metal. Las infecciones 

asociadas resultan de la adhesión de bacterias a la superficie del implante y formación de una 

biocapa (ecosistema microbiano organizado, conformado por uno o varios microorganismos) 

posteriores a la implantación. La defensa del huésped a menudo no evita la colonización de 

la superficie de ciertas especies de bacterias que son capaces de formar una biocapa 

protectora (altamente resistente al sistema inmunológico y a los antibióticos suministrados al 

paciente), por lo que, la inhibición de la adhesión bacteriana es esencial para prevenir las 

infecciones asociadas al implante. 

 

Los problemas que presenta el acero austenítico 316LVM utilizado como biomaterial es la 

migración de iones metálicos de níquel, el cual es altamente cancerígeno, lo anterior debido 

a degradación de los fluidos biológicos (Reyes, Galindo, and Aperador, 2012), de aquí nace 

la necesidad de buscar alternativas de sustitución del acero 316LVM o utilizar recubrimientos 

que impidan la contaminación por níquel. 

 

Una de las alternativas para eliminar el riesgo de contaminación por níquel del acero 

316LVM es sustituirlo por Fermanal, aunque este último presenta resistencia inferior a la 

corrosión, sin embargo, se compensa con su menor costo en fabricación con respeto al acero 

316LVM (Reyes, Galindo, and Aperador, 2012). 

 

Hasta ahora, las aleaciones más utilizadas para implantes son el acero inoxidable, aleaciones 

de Co, Cr y Ti. Históricamente el primer acero inoxidable utilizado para implantes contenía 

~18% en peso de Cr y ~8% en peso de Ni, el cual es más resistente a la corrosión que el acero 

convencional. Adicionalmente, la adición de molibdeno (Mo) al acero inoxidable generó una 

mejora en su resistencia a la corrosión, este material es conocido como acero inoxidable tipo 

316. Posteriormente, el contenido de carbono (C) se redujo de 0.08% a 0.03% en peso, lo que 

mejoro su resistencia a la corrosión en soluciones de cloruro, y nombrado como 316L. 

Cuando la composición de carbono tiene un valor máximo de 0.3% en peso se está hablando 

del acero 316LVM (Aperador, 2012). 

 

El titanio se caracteriza por su peso ligero. Su densidad es de solo 4.5 g/cm3 comparado con 

7.9 g/cm3 del acero inoxidable 316 y 8.3 g/cm3 para aleaciones de Co–Cr–Mo (cobalto–

cromo–molibdeno) fundidas (Brandes y Brook, 1992). El Ti y sus aleaciones, es decir, 

Ti6Al4V son conocidas por su excelente resistencia a la tracción, picadura y resistencia a la 

corrosión. 

 

Actualmente es necesario que los implantes tengan una vida útil de 20 años o más, por lo que 

es de suma importancia evaluar las propiedades mecánicas del implante en función del 

tiempo, bajo condiciones de corrosión similares a las promovidas por los fluidos corporales. 

De acuerdo a los estudios realizados al acero 316–LVM después de retirarlo como implante 

(12 meses), se comparó contra una muestra de referencia (la cual no fue sometida a una 

degradación), el resultado observado fue una degradación de la superficie, sin embargo, esta 

degradación superficial no afecto sus propiedades mecánicas de forma considerable 

(Aperador, 2012). 
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El TiO2 posee baja fricción, buena resistencia al uso, a la corrosión y biocompatibilidad. Se 

ha encontrado que el TiO2 producido por oxidación térmica del titanio, exhibe mejores 

propiedades tribológicas y de corrosión. No obstante, se han hecho esfuerzos para aplicar el 

TiO2 – Rutilo en otras aleaciones para aplicaciones tribológicas y de corrosión. Se han hecho 

muestras para depositar recubrimientos de titanio sobre acero inoxidable AISI 316L por 

medio de la técnica de Magnetrón Sputtering, y después convirtiendo parcialmente el 

recubrimiento de titanio en dióxido de titanio por oxidación térmica. El recubrimiento 

resultante tiene una estructura en capa, incluyendo una capa superior de TiO2 – Rutilo, una 

capa de oxígeno y nitrógeno disuelto en α–Ti en medio y un tipo de interface difusa. Como 

sistema de recubrimiento híbrido muestra buena adhesión con el sustrato, mejor resistencia 

a la corrosión, y un mejoramiento significativo de las propiedades en la superficie de dureza 

y tribológicas del acero inoxidable en términos de la disminución del coeficiente de fricción 

y el aumento de la resistencia de uso (K. Holgers y A; 1999). 

 

Debido a la creciente población de adultos mayores, surge la necesidad del uso de materiales 

para construir prótesis internas como las de rodillas, clavos intramedulares, cadera, codo, etc. 

El mejor material para la construcción de las prótesis es el titanio, y muchas de sus 

propiedades son debidas a que en este se forma una capa nativa de TiO2, el cual posee 

propiedades anticorrosivas y biocompatibles. En nuestro país no existen comercialmente 

implantes de titanio, utilizándose en su lugar acero inoxidable 316L; el cual se deteriora con 

el paso de los años debido a la presencia de iones cloro en el medio fisiológico. Una manera 

de mejorar el comportamiento de los implantes en base al acero es funcionalizar las 

superficies por medio de un recubrimiento. Por lo anterior, se plantea la relación de los 

estudios realizados del recubrimiento de acero inoxidable 316L, por medio de una capa de 

TiO2 con el propósito de incrementar sus propiedades de resistencia a la corrosión, y por tanto 

su biocompatibilidad y biofuncionalidad. De tal manera, que se aumente el tiempo de vida 

del implante dentro del cuerpo humano.  

 

Actualmente existe una demanda creciente de materiales para componentes ingenieriles y 

herramentales. Las expectativas de vida de servicio cada vez más exigentes provocan la 

creación o modificación de materiales. El endurecimiento y proceso de modificación 

superficial, es una opción a estas demandas; dicho proceso incluye una amplia variedad de 

técnicas utilizadas para mejorar las propiedades del substrato, principalmente la resistencia 

al desgaste. 

 

Los métodos de difusión modifican la composición química de la superficie con elementos 

como el carbono, nitrógeno o boro permitiendo el endurecimiento superficial de uno o varios 

elementos. En los métodos de difusión, el proceso básico utilizado es termoquímico debido 

a que el calor es necesario para difundir y enriquecer la superficie y por ende lograr el 

endurecimiento superficial, así como la región inmediata debajo de la superficie de un 

elemento. Los métodos de difusión permiten un endurecimiento efectivo de la superficie y 

generalmente son usados cuando se requiere endurecer un gran número de piezas.  

 

En la Figura 1 presenta de forma gráfica el proceso de borurado, el cual es un tratamiento 

termoquímico que difunde átomos de boro en la superficie de un metal a altas temperaturas, 
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entre 850°C y 950°C aproximadamente, produce boruros metálicos de alta dureza, resistencia 

al desgaste, a la corrosión y a altas temperaturas.  

 

 
Figura 1: Proceso de borurado. 

Fuente: Elaboración propia. 

 

En un número importante de aplicaciones el borurado ha reemplazado a procesos como 

carburizado, nitrurado y nitrocarburizado (C.H. Faulkner, 1999). Durante el borurado, la 

difusión y la subsecuente absorción de átomos de boro en la estructura metálica del 

componente superficial forman compuestos de boro intersticial (A. Graf von Matuschka, 

1980) (P.A. Dearnley and T. Bell, 1985). La capa resultante puede consistir de una fase simple 

o de varias. La morfología, crecimiento y composición de las fases que forman la capa de 

boruros es influenciada por los elementos aleantes del material substrato. La microdureza de 

la capa de boruros también depende fuertemente de su composición y estructura, así como 

también de la composición del substrato. 

 

La ASM (ASM Handbook, p 978.) señala ciertas características de las capas borurizadas con 

especial ventaja sobre las capas endurecidas convencionalmente, estas son: Las capas de 

boruro de hierro son extremadamente duras entre 1600 y 2000 HV, mayores a las formadas 

por otros procesos de endurecimiento superficial como se puede observar en la Figura 2. La 

combinación de alta dureza y bajo coeficiente de fricción en la superficie de la capa 

borurizada combate los principales mecanismos de desgaste: adhesión, abrasión, oxidación 

y fatiga superficial permitiendo utilizar aceros comerciales y no tan costosos modificando 

solo sus superficies obteniendo propiedades superiores al substrato. 

 

La dureza de la capa borurizada puede ser retenida a altas temperaturas. El borurado puede 

elevar considerablemente la resistencia a la corrosión y erosión de materiales ferrosos en 

ácidos diluidos y medios alcalinos e incrementar su aplicación industrial. Las superficies 

borurizadas tienen resistencia moderada a la oxidación arriba de 850°C y mejoran la 

resistencia al ataque de metales fundidos. Partes borurizadas tienen un incremento de vida a 

fatiga y desempeño en servicio bajo ambientes corrosivos y oxidación. 
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 Figura 2. Durezas superficiales obtenidas por diferentes Métodos de endurecimiento superficial. 

Fuente: (ASM Handbook, p 978.)  
 

1.2. Procesos térmicos en implantes médicos 

 

No necesariamente las aleaciones para implantes médicos tienen que ser boruradas, sin 

embargo, otra aleación ampliamente utilizada para implantes quirúrgicos es la aleación 

ASTM F75 por su biocompatibilidad y resistencia a la corrosión. A pesar de ello, cuando se 

le realiza tratamientos térmicos de solución parcial o combinado para evaluar la influencia 

de la solución y el tiempo de los tratamientos térmicos de envejecimiento en la evolución de 

la microestructura, la morfología y la disolución de los carburos, así como la influencia en 

las propiedades mecánicas; se encuentra que un excesivo tiempo de tratamiento térmico en 

la aleación reduce las propiedades mecánicas, en contraste, considerando un tratamiento 

térmico corto debido a que la microestructura cambia, se obtienen propiedades mecánicas 

apropiadas que satisfacen las especificaciones de la norma ASTM F75 para que el material 

sea implantado en el cuerpo humano (Y. Bedolla–Gil, 2009). 

  

1.3. Procesos termoquímicos en implantes médicos 

 

En los implantes quirúrgicos, la corrosión puede ser un fenómeno crítico, que afecte tanto a 

la biocompatibilidad del implante como a la integridad estructural de la prótesis. La corrosión 

y la disolución de las capas superficiales del material son dos mecanismos que pueden derivar 

en la introducción de iones metálicos en el cuerpo humano, originando efectos adversos por 

reacción biológica de los mismos (Pourbaix, 1984). 

 

Las aleaciones de Co–Cr–Mo (cobalto–cromo–molibdeno) más utilizadas por la industria 

médica son prótesis de cadera y rodilla, sin embargo, la importancia que tienen este tipo de 

implantes es que los pacientes los usen a largo plazo. Debido a la fricción y desgaste continuo, 
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se liberan metales tóxicos que agotan el calcio, para evitar este problema una opción viable 

es el uso de recubrimientos de diamante, dado que no existe una buena fijación de adherencia 

al diamante sobre la aleación, es entonces, cuando es necesario aplicar el método de borurado 

como una capa intermedia entre la aleación y el recubrimiento de diamante. 

Consecuentemente, se reduce la migración de cobalto hacia la superficie, donde la capa de 

borurado actúa como una barrera de difusión de tal elemento, incrementando las propiedades 

tribológicas del implante (Jamin M. Johnston, 2015). 

 

En la Tabla 1 se presentan algunos metales que son usados como biomateriales, dichos 

materiales son bastante empleados en este campo, debido a su excelente conductividad 

térmica y eléctrica y a sus propiedades mecánicas (Langer, et al., 1990). Pueden estar en 

forma pura o aleada y en distintas fases, como resultado de procesos de tratamientos térmicos 

o de recubrimientos (Samuel, et al., 2008). Los metales puros no tienen las propiedades que 

requieren los diferentes tipos de implantes utilizados actualmente en traumatología y 

ortopedia, como es el caso del titanio puro, dado que su uso está restringido debido a sus 

limitadas propiedades mecánicas (Tapash, et al., 2011). Por tal motivo, es necesario recurrir 

a la adición de uno o más metales al elemento base, para modificar su estructura cristalina y 

en consecuencia sus propiedades físicas y químicas. Un ejemplo de ello es la aleación Ti–

6Al–4V, a pesar de que en los últimos años se ha desencadenado una cierta controversia 

sobre su biocompatibilidad (Bordji, et al., 1996).  

 

El acero inoxidable AISI 316LVM es utilizado para aplicaciones médicas por estar fundido 

bajo vacío, lo cual genera un alto grado de pureza, requerido para las prótesis quirúrgicas. 

Ofrece una excelente resistencia a tejidos y fluidos fisiológicos, a la corrosión intergranular 

y a la corrosión en general (Bou–Saleh, et al., 2007; Shahryari, et al., 2008). Sin embargo, 

su utilización como biomaterial es cuestionada por su contenido de níquel, debido a la 

intolerancia a dicho metal que algunas personas puedan presentar (Pourbaix, 1984). 

 

Una desventaja potencial del acero inoxidable en las aplicaciones en prótesis, es su 

susceptibilidad a la corrosión por tensión. El agrietamiento por corrosión bajo rigidez ocurre 

a tensiones mínimas, situación frecuente en implantes con tensiones residuales: el inicio del 

agrietamiento es acelerado por el proceso de corrosión y las grietas siguen creciendo bajo las 

tensiones aplicadas. La preocupación sobre la corrosión y los subsecuentes efectos sobre la 

biocompatibilidad a largos plazos, ha motivado el empleo del acero inoxidable en sistemas 

de fijación de fracturas. Estas aplicaciones frecuentemente requieren la remoción del 

dispositivo al momento que ocurra la cura del hueso (Dag Brune y Gunnar Hultquist, 1985; 

Bonfield, et al., 1981).  

 

Las aleaciones, conocidas como Fe–Mn–Al (Hierro–Manganeso–Aluminio), han tenido en 

los últimos años enorme interés, principalmente desde el punto de vista tecnológico, por su 

gran similitud con los aceros inoxidables convencionales, producidos con base en la aleación 

ternaria Fe–Ni–Cr (Hierro–Níquel–Cromo). En estos aceros, el cromo estabiliza la fase 

ferrítica y le da el carácter inoxidable al producir una capa superficial muy fina de óxido de 

cromo, que protege el acero de futura oxidación, ya que es una película pasivante (Białón  et 

al., 1983; Tjong, 1990 y Aperador , et al., 2012). Este mismo papel lo desempeña el aluminio 

en las diferentes aleaciones tipo Fe–Mn–Al (Hierro–Manganeso–Aluminio). El níquel 
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estabiliza la fase austenítica, la cual tiene las mejores propiedades mecánicas que los aceros 

que contienen Fe–Cr. La misma función la cumple el manganeso en diferentes aleaciones 

Fermanal (Lins, et al., 2005; Pérez, 2004). Una ventaja de los aceros a base de Fe–Mn–Al 

(Hierro–Manganeso–Aluminio), en relación con los aceros convencionales, es que tienen 

menor costo y peso, además presentan excelentes propiedades mecánicas y buena resistencia 

a la oxidación (Wang y Chang, 2005). Este tipo de características los hace aptos para diversas 

aplicaciones, desde biomédicas hasta la fabricación de recipientes para el manejo de 

sustancias a temperaturas criogénicas (Zhang et al., 2005).  

 

Biomaterial Aplicación Propiedades 

Metales y aleaciones metálicas 

Aceros inoxidables, 

aleaciones de titanio y 

de cobalto 

Implantes y fijaciones ortopédicos 

con tornillos, placas, alambres, 

varillas, clavos, implantes dentales. 

Alta densidad, resistencia mecánica al 

desgaste, impacto, tensión y compresión, 

baja biocompatibilidad, resistencia a la 

corrosión. 

Polímeros 

Hule (goma) sintético 

Polietileno, 

polipropileno, 

acrílicos, teflón 

Satura, sustitución de arterias y 

venas, restauración maxilofacial: 

nariz, orejas, mandíbula, dientes; 

tendón artificial. 

Baja densidad y resistencia mecánica, 

facilidad de fabricación, formación de 

biopelículas. 

Cerámicos 

Óxidos metálicos, 

alúmina (Al2O3), 

Zirconia (ZrO2), 

Titania (TiO2), fibra 

de carbono, apatita 

artificial. 

Caderas protésicas, dientes, 

cerámicos, cementos. 

Buena biocompatibilidad, resistencia a la 

corrosión, inertes, alta resistencia a la 

compresión, alta densidad y dureza, 

dificultad de maquinado y fabricación. 

Compuestos 

Ti con hidroxiapatita 

porosa 

Implantes ortopédicos, válvula 

artificial cardiaca, restauración de 

articulaciones. 

Buena compactibilidad, inertes, alta 

resistencia a la corrosión y a la tensión. 

Falta de consistencia en la fabricación del 

material. 

 Tabla 1: Clasificación de los materiales usados como implantes. 

Fuente: Joo B., 2000. 

 

En la Tabla 2 se presentan algunos metales o aleaciones tales como el acero inoxidable 316L, 

el Ti y sus aleaciones (Ti y Ti6Al4V, principalmente), las aleaciones de Co–Cr, metales 

puros, metales preciosos, aleaciones de aluminio, aleaciones de Zr con Nb y W que han sido 

usadas para cierto requerimiento médico. 
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Aleaciones 

médicas 
Productos Aplicaciones médicas 

Acero inoxidable 

Tornillos, perfiles, aparatos de 

fijación, clavos y pasadores, 

articulaciones. 

Instrumentos dentales y quirúrgicos, aparatos médicos. 

Titanio Cables, resortes. 

Implantes quirúrgicos, prótesis médicas, implantes 

dentales, tratamientos craneales y maxilofaciales, aparatos 

cardiovasculares, instrumentos quirúrgicos. 

Cobalto–Cromo 
Tornillos, soportes, tiras e 

instrumentos quirúrgicos. 
Equipamiento médico. 

Ni–Ti–Nb Cables, barras, tira. Instrumentos quirúrgicos, ortodoncia, robóticos. 

Metales puros Placas, perfiles. Aparatos para la fijación de hueso fracturado. 

Aleaciones de 

Aluminio 

Sujetadores. 

 
Productos médicos de protección a la radiación. 

Aleaciones 

Zirconio – Niobio 
Piezas mecanizadas. Aparatos ortopédicos y prostéticos. 

 Tabla 2: Aleaciones metálicas para implantes y aparatos médicos. 

 

2. Discusión y análisis 

 

En la actualidad se han llevado diversos estudios del acero inoxidable 316L como material 

para implantes ortopédicos. Estos estudios van desde su desempeño mecánico (Dux, 2019), 

economía (Eliaz, 2019), toxicidad (Galván et al., 2016) y en algunos casos, métodos de 

obtención (Huang et al ., 2017). Por ejemplo, Noam (2012) estudio de forma minuciosa la 

corrosión llevada a cabo por diversos materiales metálicos. Este análisis lo lleva a cabo desde 

el punto electroquímico. Noam menciona que los biomateriales metálicos representan la clase 

de materiales con mayor uso en dispositivos médicos en humanos hoy en día. Este hecho 

probablemente continuará en las próximas décadas debido a la combinación única de 

resistencia, resistencia al desgaste y resistencia a la corrosión. Sin embargo, los biomateriales 

metálicos también plantean preocupaciones únicas y específicas relacionadas con el 

comportamiento electroquímico en el cuerpo. Por lo tanto, los aspectos únicos de los entornos 

mecánicos, electroquímicos y biológicos para mostrar la interacción compleja que da lugar 

al ataque de corrosión severa de algunas de las aleaciones más resistentes a la corrosión del 

mundo. El cuerpo humano, junto con los implantes diseñados con grietas y alto estrés cíclico, 

puede inducir picaduras, fragilización por hidrógeno, disolución selectiva y corrosión 

intergranular de aleaciones de Co–Cr–Mo y Ti de formas inimaginables hace solo unas 

décadas. La complejidad y la capacidad de ajuste del sistema biológico tienen profundos 

efectos sobre la corrosión, y las medias celdas de reducción presentes en los sistemas 

biológicos son poco conocidas y necesitan un estudio significativamente mayor. En general, 

mientras los biomateriales metálicos experimenten tensiones, abrasión y fluidos biológicos, 

los procesos de corrosión continuarán siendo un problema importante. Se necesitan avances 

en las tecnologías de recubrimiento y una comprensión clara de los medios para mitigar los 
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procesos de corrosión para avanzar aún más en la tecnología de dispositivos médicos y la 

longevidad que aún falta en la mayoría de estos dispositivos. 

 

Cuanto más resistente a la corrosión, más biocompatible, este es el paradigma central de la 

biocompatibilidad de biomateriales metálicos en la actualidad. Cuanto más resistente a la 

corrosión, más biocompatible ha sido la visión de los metales en el cuerpo durante décadas. 

Por lo tanto, las principales aleaciones de implantes en uso hoy en día son aquellas que han 

demostrado ser altamente resistentes a la corrosión. Sin embargo, la resistencia a la corrosión 

puede ser el resultado de varios factores, que incluyen una fuerza impulsora de corrosión nula 

o pequeña (por ejemplo, aleaciones nobles: Au, Ag, Pt) y una barrera a la corrosión en forma 

de una película delgada de óxido metálico pasivo que se forma espontáneamente en la 

superficie. Las aleaciones a base de acero, Co–Cr, Ti, Zr, Nb, Ta, todas deben su resistencia 

a la corrosión al desarrollo de esta película delgada de óxido metálico que actúa como una 

barrera cinética a la corrosión. Debe establecerse claramente aquí que estas aleaciones tienen 

altas fuerzas impulsoras para corroerse. Por lo tanto, si las películas de óxido en sus 

superficies se rompen o se rompen, entonces se producirán reacciones de oxidación altamente 

energéticas del metal subyacente, liberando iones en el medio ambiente hasta que se reforma 

la película de óxido, lo que ocurrirá en milisegundos. Por lo tanto, cualquier discusión sobre 

la corrosión de las aleaciones médicas debe incluir una discusión sobre los efectos conjuntos 

entre los procesos mecánicos que pueden alterar las películas de óxido y los procesos 

biológicos y electroquímicos que surgen durante los procesos de pasivación que conducen al 

restablecimiento de la película de óxido. 

 

Las películas de óxido en estas superficies, aunque se denominan películas pasivas, no son, 

de hecho, pasivas, pero son muy dinámicas en su respuesta e interacción con el entorno 

biológico. Los óxidos responden al historial electroquímico previo de la superficie y pueden 

cambiar su estructura y propiedades (por ejemplo, impedancia) con la exposición a diferentes 

soluciones y condiciones de voltaje en su superficie. Es decir, la historia electroquímica de 

la película pasiva de óxido es muy importante para determinar el comportamiento posterior. 

La historia electroquímica puede considerarse como el curso temporal de las condiciones de 

solución y voltaje a las que está expuesta la superficie. El comportamiento de una superficie 

dependerá de esta historia previa, a veces de maneras muy diferentes de lo que normalmente 

se espera para una superficie de aleación. Esto es importante ya que una consecuencia de la 

interrupción mecánica de las películas de óxido y su repasivación es el gran cambio 

transitorio en el voltaje a través de la interfaz que resulta de la repasivación por estallido y 

las reacciones de reducción lenta acopladas que resultan. La exposición prolongada a 

potenciales catódicos que resulta de interacciones triboelectroquímicas de la superficie puede 

resultar en una resistencia a la corrosión dramáticamente alterada de toda la superficie 

cubierta de película de óxido, incluso en lugares no expuestos a la abrasión mecánica Las 

consecuencias de la corrosión en el sistema biológico se han centrado, en su mayor parte, en 

los efectos de los iones y partículas liberados de la superficie del metal en el sistema biológico 

adyacente. La toxicidad iónica y la carga de partículas locales tienen efectos significativos 

en el cuerpo y deben considerarse cuidadosamente; sin embargo, estos no son los únicos 

factores y efectos dignos de mención. Recientemente, el paradigma de biocompatibilidad de 

biomateriales metálicos ha sufrido cierta presión para ser modificado. Por ejemplo, estudios 

recientes de aleaciones de Mg in vivo han demostrado que las aleaciones altamente corrosivas 
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pueden inducir altas tasas de formación ósea. Curiosamente, este efecto se observó ya en 

1910. En segundo lugar, otro trabajo ha demostrado que el titanio y el Co–Cr–Mo pueden 

inducir la muerte celular in vitro con voltajes catódicos impresos relativamente pequeños. 

Además, se ha demostrado que la adsorción y conformación de proteínas en superficies 

metálicas puede verse afectada por el estado electroquímico del sustrato. Con estos 

desarrollos recientes, está claro que los biomateriales metálicos pueden tener efectos 

profundos en el sistema biológico, más allá de los efectos de iones y partículas, y el sistema 

biológico también puede influir profundamente en el comportamiento electroquímico (Dux, 

2019). 

 

De hecho, la corrosión de los biomateriales metálicos es principalmente una historia de 

efectos conjuntos. Es decir, la corrosión, en sí misma, en la mayoría de las aleaciones 

utilizadas no es un problema significativo cuando no hay otros efectos en juego. Sin embargo, 

cuando se combina con la mecánica, geometrías restringidas en forma de grietas, inflamación 

o cualquier combinación de ellas, pueden producirse tasas de corrosión significativamente 

mayores que pueden conducir a procesos biológicos adversos o fallas del dispositivo. 

 

2.1. El ambiente electroquímico 

 

En la mayoría de las pruebas in vitro que evalúan el comportamiento frente a la corrosión de 

los biomateriales metálicos, las soluciones utilizadas son sustitutos muy aproximados del 

entorno biológico real. Para una aproximación de primer orden, el cuerpo es una solución de 

NaCl de pH 7.4, 0.9% (0.154 M). Esta es la solución más simplificada utilizada para evaluar 

la corrosión. Las soluciones más complejas utilizadas in vitro incluyen solución salina 

tamponada con fosfato (PBS), solución de Ringer, solución de Hank, fluido biológico 

simulado (SBF) y varios otros. Todas estas son soluciones de sales inorgánicas que se 

aproximan a los componentes inorgánicos en las soluciones corporales. En algunos casos, se 

incluyen componentes adicionales que suelen ser componentes orgánicos como aminoácidos, 

soluciones de proteínas individuales (por ejemplo, albúmina), medio de cultivo celular y 

medio con adiciones de suero. Estas soluciones combinadas nuevamente intentan ser más 

representativas del entorno corporal real, pero no se acercan. También aumentan la 

complejidad de las posibles reacciones electroquímicas presentes y hacen que la 

interpretación de los experimentos sea más difícil, pero también dan una mejor idea de cómo 

los sistemas biológicos complejos pueden interactuar con las superficies metálicas. 

 

Se pueden hacer algunos comentarios generales sobre entornos electroquímicos in vitro. 

Estas son típicamente soluciones salinas acuosas que proporcionan el electrolito para 

completar el circuito electroquímico (para permitir procesos de oxidación y reducción). Las 

especies típicas activas redox en estas soluciones son oxígeno disuelto y agua. No se cree 

que las sales iónicas participen en reacciones de reducción. Cuando se agregan especies 

adicionales, dependiendo del potencial redox y la facilidad de la reacción, estas especies 

adicionales pueden participar en los procesos. Ejemplos de las adiciones incluyen peróxido 

de hidrógeno. Si las especies agregadas no participan en procesos redox, pero se adsorben a 

las superficies, eso puede (o no) alterar significativamente el equilibrio redox general de la 

superficie. 
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Aperador (2012) presenta la evaluación de una placa de acero 316 LVM retirada de un cuerpo 

humano, la cual corresponde a una lámina ortopédica que estuvo en funcionamiento durante 

doce meses. Una placa de acero 316LVM sin previa utilización fue utilizada como material 

de referencia. Se evaluaron las propiedades morfológicas y electroquímicas. El análisis de la 

morfología superficial se realizó mediante microscopia óptica para observar el deterior 

generado por la exposición al medio agresivo. El desempeño electroquímico de los aceros se 

evaluó mediante la técnica de espectroscopía de impedancia electroquímica (EIS) y curvas 

de polarización anódica, los resultados de las curvas de polarización y los diagramas de 

Nyquist indican que la placa retirada presenta un valor de corriente y velocidad de corrosión 

mayor con respecto al sistema de referencia. La apariencia del biomaterial objetico de estudio 

observado en la micrografía muestra el profundo efecto de los fluidos y tejidos corporales 

activos sobre el material. A pesar de que el acero inoxidable 316L es médicamente un 

biomaterial inerte, presenta una pobre resistencia a la corrosion al estar sometido por largo 

tiempo a elementos corporales químicamente activos (fluidos corporales); los cuales 

producen una degradación en la superficie, como se puede ver en los límites de grano de la 

austenita en las micrografías. Para un acero inoxidable austenítico como biomaterial, las 

normas especifican una estructura homogénea, de grano fino, con bajo contenido de 

inclusiones y libre de ferrita. Por esta razón los aceros inoxidables son utilizados en implantes 

no permanentes. El tamaño de grano y la dureza del biomaterial se conservaron dentro de un 

rango de aceptabilidad para las funciones mecánicas de este material; no se presentó una 

afectación severa, lo que quiere decir que la degradación del material es tan solo superficial 

y no afecta sus propiedades mecánicas. De acuerdo con la caracterización electroquímica se 

observa que la velocidad de corrosión aumenta de 981.5 × 10–3 mpy para el acero de 

referencia 316LVM a 24.6 mpy para la placa de acero 316LVM implantado, lo cual evidencia 

el grado de deterioro superficial al que fue sometido por la acción de los fluidos corporales. 

Se observan aún inclusiones profundas de fluidos corporales (sangre), las cuales no se han 

evaporado por las condiciones ambientales en las que se encontraba la pieza extraída (clima 

templado). 

 

De acuerdo con Reyes et al., (2012) actualmente se utilizan aleaciones de acero austenítico 

AISI 316LVM como biomaterial, ya que, dados procesos especiales en su fabricación se han 

demostrado buenas propiedades mecánicas para esta aplicación. Sin embargo, presentan 

problemas de degradación al estar expuestos a fluidos biológicos, generando contaminación 

por el contenido de níquel, el cual es altamente cancerígeno. La aleación Fe–3.31 Mn–21.2 

Al–5.6 Cr–0.7 C–0.2 Ti, es un material en el cual el níquel es reemplazado por manganeso, 

por lo tanto, no se presentará la migración de iones de níquel desde el implante hacia el 

organismo. Se analizaron y compararon las propiedades de degradación de la aleación Fe–

3.31 Mn–21.2 Al–5.6 Cr–0.7 C–0.2 Ti en un electrolito simulando un fluido corporal con el 

propósito de determinar la viabilidad de esta aleación como material biocompatible. El acero 

AISI 316LVM, fue utilizado como material de comparación y referencia. El comportamiento 

electroquímico fue evaluado mediante las técnicas de espectroscopía de impedancia 

electroquímica y curvas de polarización anódica en una solución de Hanks (disolución que 

simula el fluido orgánico dentro del cuerpo humano). Esta caracterización y comparación 

permite evidenciar el potencial uso de la aleación Fe–Mn–Al–Cr–C–Ti en implantes 

quirúrgicos, mostrando también la factibilidad de su implementación para posibles 

aplicaciones futuras. El tratamiento térmico en las aleaciones Fermanal está directamente 
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relacionado con el comportamiento del material ante fluidos corrosivos, ya que la mayor 

homogeneidad en la microestructura producto del tratamiento térmico mejora la resistencia 

a la corrosión. Aunque la resistencia a la corrosión del Fermanal con tratamiento térmico es 

inferior al acero inoxidable 316LVM, su valor se encuentra en un rango aceptable para la 

aplicación en cuestión. Al eliminar el riesgo de contaminación por níquel, el Fermanal es una 

alternativa como posible sustituto y/o complemento para el acero 316LVM como 

biomaterial. La relación de Kramer Kronig es un algoritmo puramente matemático que 

permite realizar una verificación de los datos tomados. Por medio de esta herramienta se 

demostró que los datos obtenidos de la espectroscopía de impedancia electroquímica son 

bastante confiables, confirmando que la toma de datos fue adecuada. La evaluación de los 

circuitos equivalentes generados permite modificar el diseño experimental, a fin de obtener 

un mejor comportamiento de las muestras, es decir, una mayor resistencia del Fermanal ante 

la corrosión, lo cual aumenta su viabilidad de implementación como biomaterial. 

 

Wang et al., (2005) investigo el comportamiento de corrosión en caliente de tres aleaciones 

de base Fe–30.1Mn–6.93Al–0.86C con diferentes contenidos de aluminio y cromo. Los 

experimentos de corrosión en caliente se realizaron a un rango de temperatura de 750 a 850 

°C en aire con un depósito de NaCl de 2 mg∙cm–2. El rendimiento de las aleaciones y el 

mecanismo de corrosión en caliente se determinaron por los resultados de la cinética de 

cambio de peso y los análisis de subescala. Los resultados muestran que el NaCl aceleró la 

oxidación de las aleaciones de Fe–Mn–Al–C. El comportamiento a la corrosión en caliente 

depende de la temperatura ambiente y del contenido de aluminio y cromo. Cuando el 

contenido de aluminio supera el 8% en peso, la escala de Al2O3 se forma en oxidación simple. 

La adición de cromo proporciona la mejor resistencia a la oxidación a 750 y 800 °C. En 

entornos de corrosión caliente, la adición de cromo redujo la pérdida de metal, pero no mejoró 

la resistencia general a la corrosión en caliente. Un mayor contenido de aluminio es 

beneficioso para que la aleación formó Al2O3 a 850 °C, lo que resulta en la mejor resistencia 

a la corrosión en este estudio, por lo que: 

 

1. En la oxidación simple, el cambio de peso de la aleación A, que tiene un bajo contenido 

de aluminio, aumenta con el aumento de la temperatura, mientras que el de las aleaciones 

B y C no obedeció a la misma tendencia. La razón de la baja tasa de oxidación a 850 °C 

en comparación con las de 800 °C para las aleaciones B y C es que la adición de cromo o 

un mayor contenido de aluminio es beneficioso para la formación de una capa protectora 

de Al2O3. 

2. La presencia de NaCl acelera la oxidación de las aleaciones de Fe–Mn–Al–C. Sin 

embargo, un mayor contenido de aluminio es beneficioso para la mejora de la resistencia 

a la corrosión en las aleaciones a 850 °C al formar una escala protectora de Al2O3 para 

evitar la penetración de NaCl, y resulta en una oxidación simple a través del estudio. 

3. La difusión externa de manganeso en el sustrato de aleación conduce a la formación de 

una fase de ferrita secundaria. 

4. La formación de la red de huecos interconectados es el resultado de la migración externa 

de manganeso y de las reacciones cíclicas de cloración/oxidación. 

 

Sin embargo, una alternativa es el uso de la aleación Fe–Mn–Al, la cual presenta bajo costo 

y buenas propiedades tribológicas, su desventaja es que solo se ha expuesto en soluciones de 
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Hank que simula el fluido orgánico dentro del cuerpo humano, tal situación se presta para 

plantear un estudio en organismos vivos para corroborar los resultados. 

 

Una forma de compatibilizar la prótesis es a través de la funcionalización superficial, en ese 

sentido Slaney et al. (2011) describe un método conveniente para pasivar y funcionalizar el 

acero inoxidable. Se investigaron varios métodos para recubrir muestras de acero inoxidable 

(SS) con sílice y de estos métodos, se descubrió que una capa delgada (menos de 15 nm de 

espesor) de sílice creada por deposición de capa atómica (ALD) proporciona un rendimiento 

superior en las pruebas electroquímicas. Estas interfaces se usaron luego como una 

plataforma para una mayor funcionalización con moléculas de interés biológico. 

Específicamente, las muestras de SS se funcionalizarón con carbohidratos biológicamente 

significativos [N–acetil–D–glucosamina (GlcNAc) y D–galactosa (Gal)] que contienen 

derivados de trialcoxisilano como asas químicas para unirse a la superficie. La presencia y 

disponibilidad biológica de estos restos en el SS recubierto de sílice se confirmaron mediante 

análisis XPS y un ensayo de lectina unida a enzimas (ELLA) usando lectinas 

complementarias que reconocen específicamente el carbohidrato unido a la superficie. Este 

método tiene el potencial de adaptarse a la funcionalización de los implantes biomédicos de 

acero inoxidable con otros carbohidratos biológicamente relevantes. Se preparó un 

revestimiento ultradelgado de sílice sobre acero inoxidable 316L mediante deposición de 

capa atómica. Hasta los límites de sensibilidad del aparato, el revestimiento de sílice ALD 

de 40 ciclos estaba completamente bloqueado eléctricamente y no era poroso, probablemente 

debido al mecanismo de formación de revestimiento ALD. Los derivados de trialcoxisilano 

de dos monosacáridos (2 y 4) se prepararon mediante un acoplamiento de tiol–eno rápido y 

eficiente, que permitió la funcionalización directa de la superficie de acero inoxidable 

recubierta de sílice. Junto con la detección de XPS, se confirmó la presencia y disponibilidad 

biológica de los monosacáridos 2 y 4, utilizando las lectinas complementarias WGA y PNA. 

Estas pruebas biológicas no solo confirmaron la presencia de los glicanos en la superficie del 

acero inoxidable, sino que también destacaron la importancia de controlar la densidad del 

glicano. 

 

Por otro lado, Galván et al., (2016) aborda la modificación de la superficie del acero 

inoxidable 316LVM mediante la implantación de iones Si+ y el estudio in vitro de su efecto 

sobre el comportamiento a la corrosión a corto plazo y la liberación de iones. Para lograr un 

alto contenido de Si cerca de la superficie, la configuración experimental se diseñó con 

diferentes dosis de implantación, voltajes de aceleración y ángulos de incidencia. Las pruebas 

de corrosión se llevaron a cabo mediante espectroscopía de impedancia electroquímica (EIS). 

Una característica especial de este documento es la evaluación de los datos EIS obtenidos a 

través de un análisis crítico de los circuitos eléctricos equivalentes existentes, con el fin de 

establecer parámetros adecuados y criterios científicos para proponer una clasificación de la 

respuesta a la corrosión de las superficies investigadas. Se ha demostrado que dosis de 

implantación de iones Si+ equivalentes a 2.5 × 1016 iones/cm2 y voltajes de aceleración de 50 

keV mejoraron la protección contra la corrosión. En contraste, la dosis más alta de 

implantación de iones (1 × 1017 iones/cm2) y el voltaje de aceleración (80 keV) produjeron 

peores resultados, probablemente debido al desarrollo de la martensita inducida por tensión. 

La cantidad de iones relevantes (Cr, Fe, Mn, Mo, Ni y Si) liberados al medio se determinó 

mediante un método optimizado de espectrómetro de emisión óptica de plasma acoplado 
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inductivamente (ICP–OES). Se ha demostrado que una mejor resistencia a la corrosión se 

acompaña de una reducción en la cantidad de iones liberados. 

 

En la Tabla 3, se presenta un análisis de los diferentes biomateriales empleados como 

implantes y prótesis médicas, mencionados anteriormente, así como sus ventajas y 

desventajas, considerando la corrosión y desgaste del biomaterial, además de los efectos que 

se producen en los pacientes. 

 

Biomaterial Aplicación Ventaja Desventaja 

Acero 

inoxidable 

316L 

Se usa en implantes ortopédicos 

Son económicas en los 

servicios de salud pública 

(K. Meinert, 1998). 

Produce la liberación de 

elementos como Ni, Cr y Co 

de aleaciones cromo–cobalto 

en el acero inoxidable debido 

a la corrosión (A. M. Slaney, 

2011) (E. Noam, 2012). 

Ti–6Al–4V 

Implantes médicos y prótesis 

ortopédicas, excepto implantes 

dentales. 

Baja resistencia al 

desgaste, durable y 

resiliente (Elias, Lima 

and Meyers, 2008). 

 

En prótesis ortopédicas, tiene 

tres veces la rigidez del 

hueso, por lo que los huesos 

adyacentes reciben una 

mayor carga y pueden sufrir 

deterioro, lo cual es 

desfavorable para la curación 

y remodelación ósea 

(Titanium foams replace 

injured bones, 2010). 

Acero 

austenítico 

316LVM 

Es utilizado para aplicaciones 

médicas, lo cual genera un alto 

grado de pureza, requerido para 

las prótesis quirúrgicas. (Bou–

Saleh y col., 2007; Shahryari y 

col., 2008). 

Aunque presenta 

corrosión, no afecta las 

propiedades mecánicas 

(Aperador, 2012). 

Presenta migración de iones 

metálicos de níquel, el cual 

es altamente cancerígeno, 

debido a degradación de los 

fluidos biológicos (Reyes, 

Galindo, and Aperador, 

2012) 

Las aleaciones, 

conocidas 

como Fe–Mn–

Al (Hierro–

Manganeso–

Aluminio) 

Desde aplicaciones biomédicas 

hasta la fabricación de 

recipientes para el manejo de 

sustancias a temperaturas 

criogénicas (Zhang y col., 2005) 

Presentan excelentes 

propiedades mecánicas y 

buena resistencia a la 

oxidación (Wang y 

Chang, 2005). 

Solución de Hank que simula 

el fluido orgánico dentro del 

cuerpo humano (Wang y 

Chang, 2005). 

Las aleaciones 

de Co–Cr–Mo 

(Cobalto–

Cromo–

Molibdeno) 

Prótesis de cadera y rodilla 

(Jamin M. Johnston, 2015). 

Los pacientes los usan a 

largo plazo (Jamin M. 

Johnston, 2015). 

Debido a la fricción y 

desgaste continuo se liberan 

metales tóxicos que agotan el 

calcio. (Jamin M. Johnston, 

2015). 

Tabla 3. Análisis de los diferentes biomateriales. 

Fuente: Elaboración propia.  
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3. Conclusiones 

 

Debido al bajo costo del acero inoxidable 316L en los servicios de salud pública, y la alta 

demanda de prótesis quirúrgicos, no se consideran los efectos secundarios en el paciente, por 

lo que es necesario sustituirlo poco a poco por otro biomaterial, si los servicios de salud 

pública continúan ignorando tal situación, a largo plazo les será más costoso cubrir los efectos 

cancerígenos del paciente que se presentan por la corrosión de este acero. Por lo que el 

desarrollo de nuevas alternativas que permitan evitar la corrosión de los materiales utilizados, 

son de gran importancia; ya que no solo se puede aumentar la vida útil del material, sino 

también disminuir los riesgos que estos conllevan a la salud; así como mejorar la calidad de 

los componentes. Esto es crítico, debido a que alrededor de 1.4 millones de dispositivos se 

implantan anualmente en todo el mundo, generalmente como parte de un tratamiento para 

mantener la permeabilidad del sistema vascular, por lo que se deja como propuesta realizar 

esta investigación para generar una concientización en los miembros del sector salud en 

México. 
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