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Résumé 
 
 

Le domaine des couches minces fait l’objet d’un grand nombre d’études en raison du 
vaste champ d’applications. La  modification de surfaces par des revêtements sous 
forme de couches minces a ainsi été étudiée dans le domaine biomédical afin 
d’améliorer les propriétés de bioactivité et biocompatibilité des matériaux. Des couches 
minces monocouches, Ta et TaN, ainsi que bi-couches, TaN/Ta, ont été déposées sur 
des substrats de verre, d’acier, SS316LVM, et de titane par pulvérisation cathodique. 
La caractérisation des couches par diffraction des rayons X (XRD and GIXRD) a 
montré que la nature du substrat a une forte influence sur la nature de la phase, Ta, 
formée. La formation de la phase ordonnée, Ta-a, est obtenue sur le substrat acier 
alors que la phase désordonnée métastable, Ta-b, se forme sur le substrat titane. 
Quant à la phase TaN, elle cristallise sous la forme cubique de type NaCl (Fm3m) sur 
les différents substrats mais présente une orientation préférentielle selon le plan (200) 
dans le cas du substrat verre. L’étude de la composition chimique par XPS a montré 
que les couches sont également constituées de phases oxydes, telles que TaxOy et 
TaOxNy, en raison de la forte affinité du tantale avec l’oxygène. Les observations en 
microscopie électronique à balayage ont mis en évidence une croissance colonnaire 
des couches avec une microstructure de surface dite de type « chou-fleur ». Cette 
microstructure est caractéristique du procédé de pulvérisation cathodique et 
correspond à la microstructure dite de zone I prédite par le modèle de Thornton, dérivé 
du modèle de Movchan and Demchishin. Des méthodes biomimétiques ont été 
utilisées afin d’évaluer la bioactivité des couches minces étudiées. Dans ce but, les 
échantillons ont été immergés dans un fluide biologique (SBF, Simulated Body Fluid) 
afin de promouvoir le dépôt de phosphate de calcium. Après étude de fluides de 
compositions différentes, le fluide SBF 1.5, enrichi en ions Ca2 + and PO4

3-, a été choisi. 
Les analyses par XRD, FTIR et XPS ont mis en évidence la formation en surface d’une 
couche cristalline d’hydroxyapatite quelle que soit la nature des sous-couches, Ta, 
TaN ou TaN/Ta, après immersion de trois semaines. Le mécanisme de dépôt 
d’hydroxyapatite implique la formation de liaisons Ta-OH par hydratation de la couche 
passive d’oxyde de tantale présente en surface. Pour étudier les propriétés de 
biocompatibilité, les échantillons ont été placés en milieux de culture contenant des 
ostéoblastes. Tous les matériaux observés présentent une adhésion des cellules en 
surface avec la formation de filipodia. L’un des principaux problèmes des implants 
osseux est la formation en surface d’un biofilm du à la colonisation de bactéries. Des 
essais en milieu bactériologique ont donc été réalisés avec des bactéries de type 
Pseudomonas Aeruginosa, agents pathogènes très fréquemment observés lors 
d’opérations chirurgicales. Ces essais expérimentaux ont permis de déterminer la 
réaction des différents matériaux étudiés au contact de ces bactéries. Il s’est avéré que 
l’adjonction de couches de tantale permet de réduire fortement la formation de bio-
films en comparaison avec des couches de titane, qui présentent une croissance 
importante de bio-films à base de P. aeruginosa. Des films minces de silice ont 
également été étudiés en tant qu’agents bactéricides. Ces études ont montré l’absence 
de colonies microbiennes et l’absence de la formation de bio-films en surface. 
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Abstract 
 
 

Thin films have been the subject of intense study in materials because they 
offer multiple applications of great interest. Various surfaces have been 
modified with thin films or coatings to study how to improve their bioactivity and 
biocompatibility properties to form a biomaterial. Thin films of Ta, TaN and 
Ta/TaN were deposited on glass substrates, metallic substrates, SS316LVM 
and Ti, by RF Sputtering technique. By High angle XRD and GIXRD it was 
found that the nature of the substrate has a strong influence on the Ta phase 
formed. Formation of ordered α-Ta phase was obtained on SS316LVM, but the 
disordered metastable β-Ta phase was formed on Ti and on TaN substrates. 
While TaN crystallizes in the cubic phase (Fm3m) NaCl type on metallic 
substrates but shows a preferential orientation in the (200) plane on the glass 
substrate. The chemical analysis of the surfaces by XPS reveals that in the 
surfaces of the deposited layers are several oxidized chemical species such as 
Ta2O5, TaOxNy  and TaxOy due to Ta is a very reactive metal and is readily 
oxidized even at low partial pressures as for our synthesis conditions. 
Characterization by Scanning Electron Microscopy reveals that the 
microstructure of the films was homogeneous with small clusters size and a 
cauliflower type, also the films exhibit the typical columnar growth for films 
deposited by PVD techniques, following the growth of zone I described by the 
model developed by Movchan and Demchisin and Thornton. Biomimetic 
method was used to evaluate the bioactivity in all surfaces which involves 
immersing the thin films in simulated body fluid (SBF) to promote the deposition 
of calcium phosphates, two concentrations were used to assess qualitatively 
which could deposit the stoichiometric calcium phosphate hydroxyapatite and 
make it more efficiently. The SBF 1.5 enriched in Ca2 + and PO4

3- ions was 
chosen. A new layer was deposited upon the surfaces and it was determined by 
XRD, FTIR and XPS that crystalline Hydroxyapatite phase was formed, so that 
all our surfaces have the ability to form apatite spontaneously after an 
immersion period of three weeks. The mechanism of deposition of HAp involves 
the formation of small amounts of Ta-OH groups by a hydration of the tantalum 
oxide passive layer on its surface. To study biocompatibility properties, films 
were placed in cell culture containing osteoblasts, all surfaces exhibit cell 
adhesion and formation of filipodia. Whereas one of the main problems of bone 
implants is biofilm formation caused by bacterial colonization, tests were made 
with the bacterium Pseudomonas Aeruginosa, which is a major human 
opportunistic pathogens in surgical procedures, causing infections in soft tissue, 
bones, among others. This assay allowed us to know how the different surfaces 
react when exposed to this bacteria, Titanium had greater growth of P. 
aeruginosa and biofilm formation in all periods of study, while Ta surfaces 
showed the lowest activity of biofilm formation. Mesoporous silica thin films 
where used as bactericidal agents, and it was found by MEB that no microbial 
colonization or biofilm formation occur on these surfaces. 
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Resumen 
 

Las películas delgadas han sido objeto de intenso estudio en el área de los 
materiales debido a que ofrecen múltiples aplicaciones de gran intéres. 
Diversas superficies han sido modificadas con películas delgadas para estudiar 
cómo mejorar sus propiedades de bioactividad y biocompatibilidad para formar 
un biomaterial. Películas delgadas de Ta, TaN y Ta/TaN fueron depositadas 
sobre sustratos metálicos de SS316LVM y Ti por la técnica de Pulverización 
Catódica RF. La influencia de la naturaleza del sustrato se evidenció al 
caracterizar por DRX de alto ángulo y rasante que las películas cristalizan en la 
fase ordenada α-Ta sobre SS316LVM y la fase metaestable desordenada β-Ta 
cuando los sustratos fueron Ti y TaN, mientras que el TaN cristaliza en la fase 
cúbica (Fm3m) tipo NaCl sobre los sustratos metálicos pero presenta una 
orientación preferencial en el plano (200) sobre el sustrato de vidrio. El análisis 
químico de las superficies por XPS revela que en las capas depositadas hay 
varias especies químicas oxidadas Ta2O5, TaxOy y TaOxNy, esto es debido a la 
naturaleza reactiva del Ta, incluso a bajas presiones parciales como las de las 
condiciones de síntesis. Por MEB se examinó la microestructura de las 
películas y se observó que las películas se depositaron de forma homogénea 
con un tamaño de grano pequeño y una microestructura tipo coliflor, además 
que siguen un crecimiento de tipo columnar típico de sistemas depositados por 
técnicas de PVD, específicamente siguiendo el crecimiento explicado en la 
zona tipo I del modelo de Movchan, Demchisin y Thornton. Para evaluar la 
bioactividad de las diversas superficies se utilizó el método biomimético, que 
consiste en la inmersión de las películas delgadas en fluido corporal simulado 
(FCS) para promover la deposición de fosfatos de calcio se utilizaron dos 
concentraciones para evaluar cualitativamente cuál lograba depositar el fosfato 
de calcio estequiométrico Hidroxiapatita y hacerlo más eficientemente, se 
escogió la concentración FCS 1.5 que está enriquecida en iones Ca2+ y PO4

3-, 
encontrándose que una nueva capa se depositó sobre las superficies y se 
determinó por DRX, FTIR y XPS que la fase cristalina de la capa depositada es 
Hidroxiapatita, por lo que todas las superficies poseen la habilidad de formar 
apatitas espontáneamente luego de un período de inmersión de tres semanas. 
El mecanismo por el cual ocurre esta deposición involucra la formación de 
pequeñas cantidades de grupos Ta-OH debido a la hidratación de la capa de 
pasivación de óxido de Tántalo que se forma en la superficie de las películas 
depositadas. Para estudiar la biocompatibilidad las películas fueron colocadas 
en cultivo celular con osteoblastos, exhibiendo adhesión celular y formación de 
filipodios. Considerando que uno de los principales problemas de los implantes 
óseos es la formación de biopelículas, producto de la colonización de las 
bacterias, se hicieron ensayos con la bacteria Pseudomonas Aeruginosa que 
es uno de los principales patógenos oportunistas de heridas quirúrgicas, 
causando infecciones en tejidos blandos, huesos, etc. Este ensayo permitió 
conocer cómo las distintas superficies reaccionan al ser expuestas a esta 
bacteria. El Titanio tuvo mayor crecimiento de P. aeruginosa y formación de 
biopelículas en todos los períodos de estudio, mientras que en las superficies 
de Ta se encontró la menor actividad de formación de biopelículas. Se evalúa 
el uso de películas delgadas mesoporosas de Sílice para ser usadas como 
agentes bactericidas y se evidencia por MEB que no hay colonización de 
microorganismos ni formación de biopelículas sobre estas superficies. 

 



!

Índice general 
 
 

DEDICATORIA  
 
AGRADECIMIENTOS  
 
Résumé 

Abstract 

Resumen 

Índice General  

Introducción.........................................................................................................1 

1. CAPÍTULO I: MARCO TEÓRICO....................................................................5 

1.1 Generalidades de las Películas Delgadas!!!!!!!!!!!!!!...5 
1.1.1Aplicaciones de las Películas Delgadas!!!!!!!!!!!!.6 
1.1.2 Interés de la síntesis de sistemas de películas delgadas!!!!..8 

 
1.2 Síntesis de Películas Delgadas!!!!!!!!!!!!!!!!!!!.8 
 
1.3 Pulverización Catódica!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!9 

1.3.1 Principio!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!..9 
1.3.2 Mecanismos de Nucleación y Crecimiento de Películas Delgadas 
por Técnicas de preparación en fase vapor!!!!!!!!!!!!.11 
1.3.3 Influencia de los parámetros de deposición!!!!!!!!!..13 

1.4 Los sustratos  !!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!14 
1.4.1 Acero Inoxidable Sandvik bioline (SS316LVM)!!!!!!!!.14 
1.4.2 Titanio (Ti)!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!14 

 
1.5 Los materiales depositados Tántalo y Nitruro de Tántalo  !!!!!!!15 
 1.5.1 Tántalo!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!.15 
 1.5.2 Nitruro de Tántalo!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!..16 
 
1.6 Biomateriales para Implantes Óseos!!!!!!!!!!!!!!!!.17 
 1.6.1 La Reacción Tisular!!!!!!!!!!!!!!!!!!!...18 

1.6.2 Formación de la Interfaz Implante – Hueso   !!!!!!!!...19 
1.6.3 Las células óseas!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!..20 

1.6.3.1 Cultivo Celular: Osteoblastos!!!!!!!!!!!!21 
 1.6.4 Remodelado óseo!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!..21 
 
1.7 Biocerámicas  !!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!23 

1.7.1 La Hidroxiapatita Ca10(PO4)6(OH)2!!!!!!!!!!!!!. 24 
1.7.1.1 Fases precursoras !!!!!!!!!!!!!!!! 25 
1.7.1.2 Deposición de Hidroxiapatita!!!!!!!!!!!!.26 



!

1.8 Fluido Corporal Simulado !!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!26 
 
1.9 Síntesis de Películas Delgadas Mesoporosas  !!!!!!!!!!!!27 

1.9.1 Sol-Gel   !!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!..28 
1.9.2 Centrifugación (“spin 

coating”)!!!!!..!!!!!!!!!!29 
 
1.10 Biopelículas   !!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!...29 
 
2. CAPÍTULO II: PROCEDIMIENTO EXPERIMENTAL.....................................32 

2.1 Deposición de las Películas Delgadas   !!!!!!!!!!!!!!!32 
 2.1.1 Deposición de las películas delgadas de Ta, TaN y Ta/TaN   !...32 
 
2.2 Estudios de inmersión en fluido corporal simulado!!!!!!!!!!..34 

2.2.1 Síntesis del Fluido Corporal Simulado!!!!!!!!!!!!34 
 
2.3 Cultivo Celular: Osteoblastos  !!!!!!!!!!!!!!!!!!!35 

2.3.1 Protocolo para la preparación de las muestras para Microscopía 
Electrónica de Barrido!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!.35 

 
2.4 Síntesis de Películas Delgadas Mesoporosas de Sílice   !!!!!!!..36 
 
2.5 Ensayos de Biopelículas  !!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!37 

2.5.1 Ensayo in vitro de formación de biopelículas   !!!!!!!!.37 
 
2.6 Técnicas de Caracterización!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!38 

2.6.1 Difracción de Rayos X (DRX)   !!!!!!!!!!!!!!!38 
2.6.2 Microscopía Electrónica de Barrido (MEB)!!!!!!!!!!39 
2.6.3 Microscopía de Fuerza Atómica (MFA)!!!!!!!!!!!..39 
2.6.4 Espectroscopia Infrarrojo con Transformada de Fourier  
         (FTIR)   !!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!39 
2.6.5 Espectroscopía de Fotoelectrones de Rayos X (XPS)!!!!!39 
2.6.6 Nanoindentación!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!! 40 

 
3. CAPÍTULO III: SINTESIS DE PELICULAS DELGADAS DE Ta, TaN y   
    Ta/TaN      !!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!41 
 
3.1 Los Sustratos!!!!.!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!41 
 
3.2 Deposición de las películas delgadas de Ta, TaN  y Ta/TaN!!!!!!42 

3.2.1 Microestructura de las Películas Delgadas Depositadas!!!!43 
3.2.2 Estructura Cristalina de las Películas Delgadas Depositadas!!46 
3.2.3 Tamaño de grano y rugosidad de las Películas Delgadas    
         Depositadas!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!55 
3.2.4 Análisis químico de la superficie de las Películas Delgadas          
         Depositadas!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!.60 
3.2.5 Propiedades Mecánicas de las Películas Ta/SS316LVM y  
         TaN/SS316LVM  !!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!64 

 



!

 
 
3.3 Deposición de las Películas Delgadas Mesoporosas de Sílice!!!!!66 

3.3.1 Estructura Cristalina de las películas delgadas mesoporosas de  
         Sílice. !!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!.66 
3.3.2 Microestructura de las películas delgadas mesoporosas de  
         Sílice. !!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!..67 

 
4. CAPÍTULO IV: SINTESIS DE RECUBRIMIENTOS DE HIDROXIAPATITA 
POR EL METODO BIOMIMETICO!!!!!!!!!!...!!!!!!!!69 
 
4.1 Obtención de Recubrimientos de Hidroxiapatita por el Método  
      Biomimético!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!69 
  4.1.1 Escogencia del Fluido Corporal Simulado a ser utilizado!!!...69 

4.1.2 Estructura Cristalina de los recubrimientos obtenidos!!!!!.72  
4.1.3 Espectroscopia Infrarroja de Transformada de Fourier!!!!...76 
4.1.4 Análisis químico de la superficie de las Películas Delgadas  
         Depositadas!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!78 
4.1.5 Microestructura y rugosidad de la capa de Hidroxiapatita 

depositada usando el método biomimético!!!!!!!!!..83 
4.1.6 Propiedades Mecánicas de las Películas HAp/TaN/SS316LVM y 

HAp/Ta/Ti inmersas en FCS 1.5 durante tres semanas!!!!88 

5. CAPÍTULO V: BIOCOMPATIBILIDAD Y PROPIEDADES 
ANTIBACTERIALES DE LAS DIFERENTES SUPERFICIES ESTUDIADAS...90 

5.1 Respuesta Celular!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!.90 
5.1.1 Observación mediante fluorescencia con Faloidin -FITC/DAPI  
         (ensayo de adhesión) !!!!!!!!!!!!!!!!!!...90 
5.1.2 Evaluación de la morfología celular!!!!!!!!!!!!!92 
5.1.3 Observación mediante fluorescencia con Faloidin -FITC/DAPI    
        (ensayo de adhesión) de las Películas Delgadas de Sílice   
        Mesoporosa depositadas sobre Titanio   !!!!!!!!!!!95 

 
5.2 Formación de Biopelículas y Respuesta Antibacterial   !!!!!!!!.97 

5.2.1 Adhesión bacteriana y morfología de biopelículas de P. aeruginosa  
         por MEB!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!...97 
5.2.2 Adhesión bacteriana y morfología de biopelículas de P. aeruginosa  
         por MEB de las Películas Delgadas Mesoporosas de Sílice  
         depositadas sobre Ti. !!!!!!!!!!!!!!!!!!.101 

 
6. CAPITULO VI: DISCUSION GENERAL Y CONCLUSIONES!!!!!!103 
 
RECOMENDACIONES!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!...!..111 
 
REFERENCIAS  !!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!...112 
 
APÉNDICES!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!...!130  
 
Apéndice A: Extracción de osteblastos a partir de calvaria de rata neonata...130  



!

Apéndice B: Evaluación de la adhesión y biocompatibilidad de discos de      
                      SS316LVM y Ti con diferentes recubrimientos!!!!!!!.130  

 

Apéndice C: Protocolo para observación mediante fluorescencia con  
                      Faloidin- FITC/DAPI!!!!!!!!!!!!!!!!!..!131 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 



! "!

Introducción 

Un biomaterial debe ser mecánicamente satisfactorio y también biocompatible 
por lo que debe interaccionar con el receptor de forma no tóxica, controlable y 
predecible. El SS316LVM y el Ti son ampliamente usados para implantes 
debido a sus noveles propiedades así como también por su costo razonable.  

El SS316LVM es un acero con ~18% de porcentaje en peso de Cr, ~8% de 
porcentaje en peso de Ni, además tiene en su composición un mayor 
porcentaje de Mo y un menor porcentaje de C, lo cuál hace que presente 
excelentes propiedades mecánicas, buena resistencia a la corrosión en 
comparación con los aceros de bajo contenido de Mo y altas concentraciones 
de C y biocompatibilidad, pero su superficie muestra bajas propiedades 
osteoconductivas debido a la liberación de iones como el Ni, Mo y Cr [1]. La 
liberación de estos iones metálicos pueden contribuir a procesos inflamatorios 
y reacciones de hipersensibilidad, cambios en el remodelamiento óseo que 
pueden resultar en la perdida del implante. El incremento en el cuerpo de las 
concentraciones de estos iones metálicos puede conllevar a cambios 
cromosómicos y daños en el ADN que potencialmente pueden resultar en 
diversas enfermedades como por ejemplo, el cáncer [2]–[4]. 
 
El Ti y sus aleaciones son unos de los materiales más comúnmente usados en 
cirugías ortopédicas para implantes debido a su excelente biocompatibilidad, 
que tiene en gran medida que ver con la capa de óxido que cubre su superficie 
de manera natural y que contribuye a las propiedades de osteointegración, sin 
embargo posee baja dureza, una pobre resistencia a la corrosión y es difícil de 
pulir [5]. La baja dureza mecánica del titanio puro fue superado, adicionando 
Aluminio y Vanadio resultando en aleaciones de Ti-6Al-4V que poseen 
propiedades mecánicas similares al Acero Inoxidable o las aleaciones de Co-Cr 
que también es utilizada para implantes óseos [6]. Esta aleación de Ti tiene 
suficiente dureza y resistencia a la corrosión pero pierde su biocompatibilidad si 
los iones de V o Al son introducidos en el tejido humano. Los iones de V son 
citotóxicos, mientras que los iones de Al pueden causar desórdenes 
neurológicos [7]–[9]. 
 
Sin embargo, estos materiales no poseen la propiedad de osteointegración 
requerida para la supervivencia de los implantes, por lo que se necesita más 
investigación para desarrollar nuevas superficies bioactivas capaces de 
mejorar el crecimiento óseo. El Tántalo es un material prometedor en este 
aspecto ya que al compararlo con el SS316LVM y el Ti, es más bioactivo y 
tiene una química superficial interesante, la cual promueve la osteointegración 
y su capa de óxido natural no desnaturaliza las proteínas, ya que es de 
naturaleza no conductora.  
 
Los efectos tóxicos del Ti, Al, V, Ni, Co y Cr en aleaciones para implantes están 
relacionados con las formas solubles de estos elementos [6]. La liberación de 
éstos iones en los fluidos corporales puede ser reducida si se limita el contacto 
de la superficie del implante de estos metales con el fluido. Esto se puede 
alcanzar cubriendo la superficie del implante con elementos que son estables 
en el entorno corrosivo del cuerpo humano.  
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El Tántalo es uno de los elementos que satisface estas condiciones: es 
resistente a la corrosión y bioactivo mostrando la habilidad de formar apatita en 
fluido corporal simulado [10]–[12]. La formación de la apatita es una condición 
esencial para que los materiales artificiales provean contacto directo con el 
hueso vivo [13][14] mejorando el éxito clínico del implante, esta condición es lo 
que se conoce como biomineralización y los mecanismos que conllevan a este 
proceso son objeto de estudio [15] ya que es un proceso bastante complejo.  
 
Al momento de haber una ruptura o daño, sea por diferentes mecanismos 
(trauma, infección, tumores, etc.) ocurre el fenómeno fisiológico de la 
reparación, que reemplaza el hueso dañado por hueso nuevo, renovando las 
propiedades mecánicas y biológicas previas al daño. Inmediatamente posterior 
al daño del hueso, ocurre un proceso inflamatorio y la secreción de citoquinas, 
que reclutan células tanto de las cercanías como sistémicamente; las células 
progenitoras participantes son las células mesenquimales, las cuales pueden 
diferenciarse en condrocitos u osteoblastos según el caso [16].  
 
La matriz extracelular durante el proceso de reparación funciona como el 
soporte estructural y como andamio para la formación de hueso nuevo. Si la 
fractura o defecto óseo es mayor a un tamaño crítico, puede resultar en mal-
unión o no-unión, debido a la falta de contacto entre las superficie de los 
fragmentos en estos casos es necesario un andamio para la regeneración del 
tejido como un sustituto óseo o injerto [17] . 
 
Sustituto óseo es un término general para describir cualquier material, tanto 
sintético como de origen natural, que funcione como andamio para promover la 
regeneración ósea en reparación de fracturas, fusión espinal o reconstitución 
de defectos. El objetivo es estimular la consolidación ósea recuperando las 
necesidades biológicas y mecánicas; y para ello han surgido un amplio 
espectro de materiales utilizados en la actualidad para intentar responder a 
esta necesidad clínica, que abarca materiales cerámicos (hidroxiapatita, 
tricalcio fosfato, sulfato de calcio, etc.), poliméricos (quitosano, colágeno, ácido 
poli-láctico, etc.), metálicos (aleaciones de titanio, acero inoxidable 316L, 
cromo, cobalto, molibdeno, entro otros) y materiales compuestos que combinan 
diferentes tipos de materiales en búsqueda de la sinergia de los beneficios de 
los diferentes materiales combinados, procurando combinar dos de los tres 
siguientes elementos [17]: i) Osteogénesis: estimulación de las células y linaje 
óseo para la formación de hueso nuevo. ii) Osteoinducción: reclutamiento de 
células mesenquimales y estimulación de su diferenciación a linaje óseo y iii) 
Osteoconducción: Capacidad del andamio de permitir la infiltración y 
proliferación de células óseas.  
 
Otra causa para el fallo de los implantes es la adhesión de bacterias a la 
superficie del implante [18], [19] formando biopelículas que causan numerosas 
afecciones que conllevan al fracaso del implante. Por lo tanto, a través de la 
modificación superficial se busca recubrir o adicionar propiedades 
antibacteriales a los implantes para reducir el número de bacterias y microbios 
que se adhieren, lo que pareciera ser una forma efectiva de incrementar el 
éxito clínico de los implantes. 
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En este trabajo se busca sintetizar y caracterizar películas delgadas, 
combinando distintos tipos de materiales y organizándolos como un sistema 
multicapa, con el fin de dar soluciones a la problemática de los implantes 
metálicos como biomateriales, discutiendo los resultados obtenidos para su 
desempeño y factibilidad en cada una de las etapas del proceso para 
finalmente evaluar los materiales estudiando su bioactividad, biocompatibilidad 
y comportamiento en presencia de la  bacteria Gram negativa Pseudomonas 
Aeruginosa. 
 
Objetivo General 
 
Sintetizar y Caracterizar Películas Delgadas Biocompatibles. 
 
Objetivos Específicos  
 

1. Sintetizar recubrimientos de Ta, TaN y TaN/Ta sobre SS316LVM y 
Titanio por pulverización catódica RF. 
 

2. Caracterizar estructural, química y morfológicamente las películas 
delgadas. 

 
3. Estudiar la bioactividad de los diferentes sistemas mediante la inmersión 

de las muestras en Fluido Corporal Simulado. 
 

4. Realizar Ensayos de Biocompatibilidad in vitro de las Películas 
Delgadas. 

 
5. Sintetizar películas mesoporosas inorgánicas con fines antibacteriales. 

 
6. Estudiar el comportamiento de los recubrimientos en presencia de la 

bacteria Pseudomonas Aeruginosa ATCC 10145. 
 
 
El presente trabajo está constituido por 6 capítulos, estructurados de la 
siguiente manera: 
 
El capítulo I corresponde al marco teórico y revisión bibliográfica, en él se 
exponen las generalidades de las películas delgadas, el fundamento de la 
pulverización catódica, sol-gel y “spin coating” como técnicas de síntesis de 
películas delgadas, modelos de nucleación y crecimiento. Las características 
de los materiales utilizados. Generalidades de los biomateriales y las 
biocerámicas como biomaterial tratando en detalle el caso de la Hidroxiapatita 
y su deposición usando el método biomimético y los aspectos que tienen que 
ver con la actividad celular y la formación de biopelículas en las superficies de 
los implantes. 
 
En el capítulo II se presentan los materiales, métodos y técnicas de 
caracterización utilizadas a fin de alcanzar los objetivos propuestos.  

En el capítulo III se muestran y analizan los resultados obtenidos de la síntesis 
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de las diferentes películas delgadas obtenidas por pulverización catódica, sol-
gel y “spin coating” mediante la caracterización estructural, morfológica, 
química y mecánica. 

En el capitulo IV se describen y analizan los resultados de la bioactividad de 
todas las películas obtenidas en el capitulo III, mediante la caracterización 
estructural, morfológica, química y mecánica de los recubrimientos de HAp 
obtenidos por el método biomimético. 
 
En el capítulo V se muestran y discuten las propiedades biocompatibles y 
bactericidas de las superficies obtenidas en el desarrollo de este trabajo 
mediante cultivos in vitro de los sistemas con células osteoblásticas y la 
bacteria Gram negativa Pseudomonas Aeruginosa. 
 
Finalmente en el capítulo VI se presentan la discusión general y las 
conclusiones de este trabajo.  
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Capitulo I 

Marco Teórico 

1. Películas Delgadas  
 

1.1 Generalidades de las Películas Delgadas 
 
Una capa delgada o película delgada es aquella en la cual los fenómenos de 
superficie predominan sobre los de volumen en las propiedades de un material. 
 
Los materiales masivos a los que estamos acostumbrados tienen unas 
propiedades características que suelen referirse a la unidad de volumen, 
suponiendo de forma implícita que las propiedades estudiadas son 
independientes de la cantidad de volumen del material. Esta suposición es 
legítima siempre que las dimensiones estén dentro de límites macroscópicos. 
Sin embargo, esta hipótesis deja de ser válida en el momento en que una de 
las dimensiones se hace pequeña ya que al aumentar considerablemente la 
relación superficie/volumen del material las propiedades del material cambian 
respecto a las del material masivo. El origen de estos cambios está tanto en la 
naturaleza del enlace de las capas delgadas como en la microestructura y 
morfología de las capas, derivadas de la técnica de síntesis. 
 
Por un lado, en el volumen de un material los átomos están sujetos a fuerzas 
de enlace en todas las direcciones, provenientes de los átomos próximos lo 
cual no ocurre en los átomos de la superficie porque existe una asimetría en la 
direccionalidad de las fuerzas de enlace [20], lo cual hace que la energía de los 
átomos en la superficie sea diferente a la de los átomos en el interior debido a 
ello muchas de las propiedades físico-químicas de los átomos de la superficie 
(distancia interatómica, reactividad química, etc.) son también diferentes. 
 
Por otro lado está la propia microestructura y morfología del material que 
compone la película. Las condiciones impuestas en el crecimiento de una capa 
generalmente impiden que se alcance una situación de equilibrio en los átomos 
que alcanzan la superficie durante la etapa de formación, lo cual se debe a que 
el proceso de condensación de los átomos  normalmente se realiza en 
condiciones de supersaturación, lo cual implica que los átomos se acomodan 
en la superficie antes de alcanzar las posiciones de mínima energía, de lo que 
puede resultar compuestos con composición y estructura de enlace que sea 
metaestable y por lo tanto que sea muy diferente a la que se obtiene por los 
métodos convencionales de síntesis del material masivo. De hecho, el número 
de defectos presentes en una capa delgada puede exceder hasta en cinco 
órdenes de magnitud a los del material obtenido por métodos convencionales 
[21]. 
 
El efecto de la superficie y la presencia de defectos permiten interpretar la 
diferencia de comportamiento de las capas delgadas cuando se compara con 
la de el material masivo como por ejemplo la resistividad eléctrica de los 
metales, conductividad, transparencia óptica de la luz, dureza, etc.    
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1.1.1Aplicaciones de las Películas Delgadas  
 
Uno de los mayores logros de la tecnología de las películas delgadas ha sido 
su contribución al desarrollo de los dispositivos y circuitos integrados de 
microelectrónica y óptica. De hecho, prácticamente todos los dispositivos de 
estado sólido están formados hoy día por un apilamiento de capas de diversos 
materiales sobre un sustrato, más aún, las exigencias de estos dispositivos 
cada vez se vuelven más estrictas en lo que se refiere a su funcionamiento por 
lo que se ha obligado a la síntesis de películas delgadas con mejores niveles 
de desempeño, lo cual ha sido posible gracias a los avances tanto en los 
métodos de síntesis de deposición como en los equipos de caracterización y 
análisis. Todo este avance se ha ido trasladando a otros sectores importantes 
como la industria automovilística, metal-mecánica, construcción, saneamiento, 
entre otros. 
 
A continuación se presenta un listado de las múltiples aplicaciones industriales 
de los recubrimientos y películas delgadas. 
 
 

Automotriz • Recubrimientos embellecedores en 
componentes del automóvil. 

• Recubrimientos duros de piezas 
móviles del motor. 

Mecánico • Recubrimientos duros para 
herramientas de corte. 

• Recubrimientos tribológicos para 
piezas móviles. 

Saneamiento y Útiles Domésticos • Metalización de grifos, tuberías, 
pomos y tiradores de puertas, etc. 

Construcción • Recubrimientos térmicos, ópticos y 
autolimpiantes para grandes paneles 
de vidrio utilizados en la construcción 
de edificios. 

Microelectrónica, Fotónica y Óptica • Capas activas, pasivas y de 
protección en componenetes. 

• Recubrimientos antirreflectantes, 
antihumedad para lentes, visores, 
espejos, ventanas, etc. 

• Capas activas y funcionales en discos 
ópticos. 

Dispositivos Magnéticos • Capas magnéticas para discos duros. 
Juguetería y Bisutería • Recubrimientos protectores y 

decorativos. 
Alimentación • Recubrimientos para 

empaquetamiento de alimentos y 
botellas de líquidos. 

Otros • Componentes cerámicos. 
• Sector de biomateriales e 

implantes. 
• Sensores. 

 
 
 

Tabla 1.1. Sectores Tecnológicos usuarios de películas delgadas [20].  
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En vista de que las películas delgadas tienen innumerables aplicaciones, para 
su diseño es conveniente considerar el sistema recubrimiento/sustrato y 
analizar separadamente cada una de las regiones del conjunto para así cumplir 
con los requerimientos exigidos para la aplicación que queremos darle. 
 
La siguiente tabla muestra cuales son los requerimientos para algunas de las 
aplicaciones tecnológicas que tienen las películas delgadas. 
 
 

Aplicación Requerimiento 
Superficies reflectantes, p.e. para 

espejos de láseres 
Baja rugosidad 

Barreras térmicas para las hélices de 
turbina 

Estabilidad química a T altas, Baja 
conductividad térmica. 

Recubrimientos de válvulas y otros 
componentes en plantas de 

gasificación del carbón 

Resistencia a la corrosión, Estabilidad 
química a T altas, Resistencia 

mecánica. 
Capas duras para herramientas de 

corte (aumento tiempo de vida y 
eliminación de fluidos de refrigeración) 

Estabilidad química a T altas, 
Resistencia mecánica, Dureza, 

Resistencia al desgaste. 
‘Pared primera’ en vasijas de 

reactores nucleares. 
Estabilidad química a T altas. 

Materiales superconductores en capa 
delgada. 

Estructura cristalográfica, 
Composición química. 

Modificación de membranas para 
separación de gases 

Tamaño de poro nanométrico, 
Estabilidad química a T altas, 

Resistencia mecánica. 
Reactores catalíticos Tamaño poro nanométrico, Superficie 

especifica alta, Actividad química. 
Dispositivos fotovoltaicos en capa 

delgada. 
Crecimiento epitaxial, Propiedades 

semiconductoras. 
Recubrimientos transparentes y foto-

térmicos para paneles de vidrio 
arquitectónicos. 

Espesor nanométrico, Absorción y 
reflexión óptica. 

Implantes biomédicos, órganos 
artificiales, válvulas cardiacas, etc. 

Bio-compatibilidad, Resistencia  a 
la corrosión y desgaste. 

Conservación de materiales del 
patrimonio artístico. 

Estabilidad química, Resistencia 
erosión. 

Dispositivos electrónicos 
submicrónicos 

Espesor nanométrico. 

 
Tabla 2.2 Requerimientos exigidos en algunas aplicaciones de las películas 

delgadas [20]. 
 
 
Muchos de estos requerimientos son incompatibles entre sí, lo que obliga al 
diseño de recubrimientos con estructura compleja, tales como capas gradiente, 
multicapas y capas de composición mixta que casi siempre están basadas en 
materiales nanoestructurados. 
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1.1.2 Interés de la síntesis de sistemas de películas delgadas. 
 
En términos generales las películas delgadas se emplean para dos finalidades: 
la más simple, optimizar alguna o varias de las propiedades de los sustratos a 
los que recubren o incluso dotarlos de propiedades nuevas. En este caso, las 
películas delgadas suelen llamarse recubrimientos. La segunda aplicación 
general es la fabricación de dispositivos con propiedades fisicoquímicas 
específicas y singulares, que pueden guardar o no relación  con las 
propiedades iníciales del sustrato, para este nuevo tipo de aplicación no se 
emplean capas sencillas sino sistemas multilaminares estratificados. Como se 
esquematiza a continuación: 
  
 

 
 

Figura 1.1 Esquemas de una capa delgada recubriendo un sustrato (a), y de un 
sistema multicapa estratificado (b) [22]. 

 
 

1.2 Síntesis de Películas Delgadas    

La síntesis de películas delgadas ha tenido en los últimos años un inmenso 
desarrollo que ha estado asociado al crecimiento de las técnicas de deposición 
y las de caracterización que han permitido la preparación de películas con 
propiedades controladas. 
 
Existen numerosas técnicas de síntesis de películas delgadas basadas en 
técnicas físico-químicas tales como: inmersión en caliente, soldaduras de 
esmaltes y cerámicas, deposición en fase de vapor de tipo físico (PVD) ó 
químico (CVD), métodos químicos o electroquímicos, tratamientos superficiales 
como implantación iónica, entre otros. 
 
De todas estas técnicas, las que han tenido mayor auge en los últimos años 
son las técnicas en fase de vapor, estas técnicas se basan en la formación de 
un vapor del material a depositar con el objetivo de que el vapor se condense 
sobre la superficie de un sustrato formando un depósito sólido en forma de 
película delgada. Generalmente el proceso ha de realizarse en vacío o 
atmósfera controlada para evitar la adsorción sobre la superficie del sustrato de 
los componentes gaseosos presentes en el aire. Existen diversas técnicas que 
se ajustan a esta descripción general y se separan a su vez en dos grandes 
grupos: 
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• Técnicas Químicas (CVD): En este caso se parte directamente de los 
gases (a veces en forma de líquido que pasa a estado de vapor) que 
mediante una reacción forman un producto nuevo que se condensa en 
forma de película delgada sobre el sustrato. 

• Técnicas Físicas (PVD): Se parte de un material sólido que se pretende 
depositar para convertirlo en vapor mediante calentamiento o 
bombardeo con partículas energéticas.  

 
El continuo desarrollo de la tecnología de películas delgadas ha llevado a ser 
cada vez más especializado los diversos métodos, lo que origina numerosas 
variantes según la aplicación del material a sinterizar, por lo que la técnica de 
síntesis a utilizar dependerá de muchos factores, entre los cuales destacan: 
material que se va a depositar (composición y estructura), espesor, velocidad 
de deposición, limitaciones impuestas por la temperatura de deposición, 
adhesión del depósito al sustrato, homogeneidad de las capas y pureza de los 
materiales de partida, entre otros. 
 
Generalmente cuando se quieren depositar metales, aleaciones y compuestos 
cerámicos como óxidos y nitruros se utilizan las técnicas de PVD. Uno de los 
procesos PVD más utilizado y que se ha alcanzado con gran éxito a escala 
industrial es la pulverización catódica o sputtering. 
 

1.3 Pulverización Catódica 

Hay diferentes tipos de pulverización catódica tales como pulverización 
catódica DC utilizada para la obtención de capas finas de materiales 
conductores, o de radio frecuencia, que permite la deposición de películas 
delgadas conductoras o aislantes, estos métodos pueden combinarse con la 
pulverización catódica de magnetrón, donde mediante la aplicación de un 
campo magnético se producen un mayor número de electrones ionizantes 
cerca del blanco y se pueden obtener velocidades de deposición 
significativamente más altas en grandes superficies para hacer la deposición 
más eficiente y el bombardeo iónico reactivo donde se introduce en la cámara 
un gas reactivo para provocar una reacción química que ocurre antes de la 
deposición en el sustrato. Este último método en conjunto con el de radio 
frecuencia se eligió para la deposición de las películas delgadas de tántalo y 
nitruro de tántalo sintetizadas en este trabajo. 
 

1.3.1 Principio 

La pulverización catódica es un método por el cual los átomos a ser 
depositados son expulsados de una superficie mediante el bombardeo de iones 
energéticos que se encuentran en un plasma. Los átomos expulsados del 
blanco constituyen el cátodo y se depositan sobre el sustrato situado en el 
ánodo (Figura 1.1). Para producir el plasma, un alto vacío (!!!"!!!!") se crea 
dentro de la cámara, luego un gas tal como argón se introduce en la cámara y 
se aplica una alta tensión entre el cátodo y el ánodo produciéndose una 
descarga eléctrica, dando lugar a la ionización del gas formándose el plasma. 
Bajo el efecto de la tensión aplicada, los iones positivos del plasma, Ar+, son 
atraídos por el cátodo, una parte de los iones Ar+ se reflejan pero la mayoría de 
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estos iones transfieren su energía al material a ser pulverizado (Figura 1.2). 
Esta energía es suficientemente alta (10 a 1000 eV) para poder así romper los 
enlaces químicos del blanco durante la colisión. Las múltiples colisiones hacen 
posible que algunos átomos del material adquieran la suficiente energía para 
abandonar la superficie, alcanzar el sustrato y adherirse a él.  
 
El proceso ocurre en tres etapas: 

(A) La producción de las especies químicas. 
(B) El transporte de las especies producidas hasta el sustrato. 
(C) La condensación de las especies sobre el sustrato mediante una 

reacción química o electroquímica que hace que se forme el deposito 
sólido. 

 

Figura 1.2. Representación esquemática del proceso de pulverización catódica. 

[23] 
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Figura 1.3. Proceso de transferencia de momento durante el bombardeo iónico. 

[24] 

En este trabajo utilizamos un equipo de pulverización catódica de 
radiofrecuencia que es usado para la preparación de capas delgadas de 

Evacuation 

vers groupe 

de pompage 

!

Evacuación  
de los gases 

,"- Cátodo!
,#- Ánodo!
,$-  Blanco!
,%- Porta muestra!
,&- Sustrato!
,'- Película depositada!



! ""!

tántalo, nitruro de tántalo y bicapas Ta/TaN. Esta técnica permite el desarrollo 
de capas conductoras delgadas, aislantes o semiconductoras.  
 
En la pulverización catódica de radiofrecuencia, en la frecuencia de 
funcionamiento (13,56 MHz), los iones, en lugar de electrones, no pueden 
seguir las variaciones de potencial debido a su masa por lo que el fenómeno 
que ocurre puede ser representado por una nube de electrones que se mueven 
desde un electrodo a otro en un ambiente de iones de baja movilidad. El 
electrodo de destino actúa como un condensador, que se carga negativamente 
si el blanco es un aislante debido a la corriente de electrones. Esta carga es el 
potencial de ionización del blanco. 
 
La deposición de las películas delgadas de tántalo se realizó en un plasma de 
argón. En el caso de nitruro de tántalo, se utiliza la pulverización catódica 
reactiva, el gas de plasma consiste en una mezcla de argón y nitrógeno. Los 
átomos son entonces arrancados del blanco de tántalo y reaccionan con el 
nitrógeno, antes de ser depositados sobre el sustrato. Esta técnica permite 
obtener capas de materiales de nitruro [25]. Hay diversos parámetros que 
deben optimizarse para la deposición de los materiales deseados, tales como 
la distancia sustrato/blanco, la potencia del plasma, la presión parcial del gas 
reactivo y la presión total de gas en la cámara. En efecto, estos parámetros 
tienen una fuerte influencia en la energía de las partículas incidentes y por lo 
tanto en el rendimiento de la pulverización catódica además también puede 
provocar un cambio en las características cristalográficas, microestructurales, 
mecánicas, entre otras de las capas depositadas, ya que estos parámetros 
influencian el mecanismo de crecimiento, la nucleación y la composición 
química de las capas depositadas [26]. 
 
 

1.3.2 Mecanismos de Nucleación y Crecimiento de Películas 
Delgadas por Técnicas de preparación en fase vapor. 

 
 
Movchan y Demchisin [27] y Thornton [28], [29], propusieron un modelo para 
técnicas de síntesis de películas delgadas por métodos de evaporación, donde 
se puede predecir el tipo de crecimiento de las capas basado en la relación 
entre T y Tm, donde T es la temperatura a la que se encuentra el sustrato 
durante la deposición y Tm es la temperatura de fusión del material a depositar. 
 
Tres tipos de crecimiento se pueden diferenciar en función de dicha relación 
(figura 1.4 a):  
 

a) Zona 1: T/Tm < 0.3 
 
El crecimiento de las capas ocurre en columnas que tienen geometría cónica y 
existe una porosidad intergranular que induce una superficie rugosa debido al 
reducido número de columnas y a la baja difusión en la superficie del sustrato. 
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b) Zona 1: 0.3 < T/Tm < 0.5 
 
En esta región debido al aumento de la temperatura en el sustrato durante la 
deposición el crecimiento columnar es más denso por lo que hay una 
disminución en la rugosidad de la superficie, debido a que aumenta la 
movilidad superficial ya que el proceso de crecimiento está dominado por la 
difusión superficial de los átomos en la superficie del sustrato a una más alta 
temperatura. 
 

c) Zona 3: T/Tm > 0.5 

En esta zona las temperaturas de deposición son más elevadas, ya el 
crecimiento no se da en forma columnar sino que ocurre de manera mas densa 
compuesta de granos equiaxiales lo que da como resultado una muy baja 
rugosidad en la superficie, en esta zona ocurren fenómenos de difusión de 
masas y recristalización. 

A partir de este trabajo Thornton [28], [29] desarrolló un modelo de crecimiento 
para el método de bombardeo iónico, dónde además de considerar la 
temperatura como una variable que afecta este proceso también lo será la 
presión del gas en la cámara (figura 1.4 b), que influye en la distribución de las 
especies que llegan a la superficie del sustrato y da lugar a cambios en los 
mecanismos de crecimiento, por lo que entre las zonas 1 y 2 hay una zona de 
transición adicional llamadas zona T, en donde las capas depositadas tienen 
un crecimiento en forma de fibra, esta zona generalmente se utiliza para 
describir la microestructura de películas depositadas por pulverización catódica. 

Sin embargo estas transiciones entre las zonas descritas no ocurren de 
manera abrupta sino más bien de forma continua y las temperaturas de 
transición son temperaturas que se consideran dan una indicación de la 
transición.  

Estas zonas expuestas anteriormente no necesariamente serán observadas 
experimentalmente, todo dependerá del método de síntesis, ajustes de las 
variables del método y la naturaleza del material a depositar. Por ejemplo la 
zona T no se observa en deposiciones de películas delgadas de metales puros 
pero es muy marcada en deposiciones de aleaciones complejas y cuando se 
trabaja a altas presiones en la cámara. 

 

 



! "$!

 

 

Figura 1.4. Microestructura de las Películas Delgadas depositadas: a) Movchan 
y Demchisin [27] b) Thornton [28], [29] 

 
 

1.3.3 Influencia de los parámetros de deposición 

La distancia entre el blanco y el sustrato, la presión del gas, la presión parcial 
de nitrógeno en el plasma, la temperatura del sustrato y el tiempo de 
pulverización catódica son parámetros importantes que influyen en la 
microestructura de las capas delgadas depositadas. Una optimización de estos 
parámetros es necesaria para obtener la composición deseada del material y 
un espesor controlado. 
 
La presión del gas en el plasma tiene una gran influencia en el crecimiento de 
las capas delgadas variando de acuerdo con el ángulo medio y la energía 
media de las partículas incidentes, estos parámetros dependen del número de 
colisiones experimentado por las partículas eyectadas antes de la 
condensación de las mismas sobre el sustrato. Por lo tanto, el aumento de la 
presión de argón aumenta la probabilidad de colisión debido a una mayor 
concentración de partículas [30]. Así que mientras mayor sea el número de 
colisiones mayor será la energía de las partículas incidentes, lo que causa la 
obtención de un efecto de sombreado entre los islotes que se van formando 
con la primera llegada de los átomos, una disminución de la energía es 
responsable de una disminución de la movilidad de los átomos en la superficie 
del sustrato y en estas condiciones, las películas delgadas por lo tanto tienden 
a tener una estructura porosa. [31] 
 

Con respecto a la potencia del plasma, se observa un aumento en la 
cristalinidad y en el tamaño de grano cuando la potencia aumenta [32]. La 
potencia del plasma, de hecho, influye en el número y la energía cinética de los 
átomos eyectados por el blanco. El aumento de la potencia de plasma conduce 
a un aumento de la tensión entre los electrodos como se describió 
anteriormente, esto provoca un aumento de la energía y la velocidad de los 
iones de plasma. En consecuencia, la movilidad y la difusión de los átomos en 
la superficie del sustrato se verá favorecida, debido al aumento de su energía 
cinética contribuyendo a la nucleación y crecimiento de la capa depositada.  
 

La temperatura del sustrato tiene una gran influencia en la movilidad de los 
átomos en la superficie. Cuando aumenta la temperatura del sustrato, la 
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movilidad de las especies adsorbidas también aumentará, facilitando de esta 
manera la coalescencia y por lo tanto la formación de una capa más densa. Por 
último, hay que señalar que la naturaleza y la rugosidad de la superficie del 
sustrato pueden jugar un papel importante en la adhesión entre la capa 
depositada y el sustrato [33]. Esta rugosidad de la superficie se puede 
modificar, haciendo algún tratamiento al sustrato previo a la deposición como 
por ejemplo pulido o alguna deposición de otro material.  
 
La presión parcial de nitrógeno en el plasma juega un papel importante para la 
obtención de nitruro de tántalo. De hecho, el aumento de la presión parcial de 
nitrógeno induce una variación en la composición estequiométrica del TaN [34]. 
La evolución de la composición se asocia con un cambio en el parámetro de 
red y también da lugar a cambios en las propiedades de la película depositada 
como por ejemplo a un aumento en la resistividad eléctrica con la presión 
parcial de nitrógeno. 
 
Por lo tanto, la optimización de los diferentes parámetros que controlan la 
deposición es esencial con el fin de obtener la composición deseada del 
material, con un espesor controlado, en particular la optimización de estos 
parámetros para obtener capas de tántalo y de nitruro de tántalo 
estequiométricas fueron objeto de un estudio previo realizado en el trabajo de 
tesis doctoral de J. Nason [25] y sus condiciones experimentales fueron 
utilizados por nosotros para realizar las síntesis de las películas delgadas 
deseadas. 
 

1.4 Los sustratos 

 
1.4.1 Acero Inoxidable Sandvik bioline (SS316LVM) 

 
Es un acero con bajo contenido de Carbono, es un material que posee 
propiedades como resistencia a la corrosión, resistencia a los esfuerzos de alto 
impacto, resistencia al desgaste y biocompatibilidad [35], es la opción más 
económica dentro de las aleaciones metálicas usadas en cirugías ortopédicas, 
sin embargo se han encontrado respuestas adversas en los tejidos 
circundantes al implante mostrando encapsulación y membranas fibrosas en el 
entorno de la prótesis además de numerosas fallas en la zona de la cabeza y  
cuello de las prótesis de acople cónico [36], es importante destacar que la 
composición de los óxidos protectores se relaciona con el comportamiento a la 
corrosión de las aleaciones ortopédicas por lo que se requiere una 
caracterización detallada de estas superficies para optimizar la 
biocompatibilidad de estas aleaciones para uso quirúrgico. 
 

1.4.2 Titanio (Ti) 
 
Es ampliamente usado en implantes, su integración en el hueso es en general 
muy buena sin generar interfaces fibrosas, sin embargo existen ciertas 
limitaciones como la liberación de iones los cuales han sido detectados en 
tejidos cercanos al lugar de los implantes, la liberación de estos iones aún en 
pequeñas cantidades puede causar irritación en el tejido circundante al 
implante [37]. De manera natural el Titanio forma una capa protectora de óxido 
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la cual es estable, esta capa aumenta la resistencia a la corrosión, y puede 
absorber proteínas e inducir la diferenciación de las células del tejido óseo [38]. 
Sin embargo siguen las preocupaciones en cuanto a los problemas de estos 
implantes por lo que alterando su superficie se pueden atacar estos problemas, 
entendiendo que los parámetros superficiales del implante juegan un papel 
esencial para obtener una interacción efectiva entre el implante y el tejido y 
conseguir la osteointegración, una forma común de obtener mayor 
osteointegración es recubrir la superficie del titanio con una pequeña capa de 
Dióxido de Titanio. La película de TiO2 que se forma de manera natural sobre el 
titanio debido a su alta reactividad en presencia de Oxigeno [38] o que se 
puede obtener de manera sintética para darle propiedades especificas ya que 
actúa como una capa protectora de la superficie del implante. Se ha 
encontrado que esta capa es estable y se adhiere muy bien a la superficie, 
además la protege de la corrosión y en gran medida es la responsable de la 
excelente bicompatibilidad de los implantes de Titanio [39]. 
 

 

 1.5 Los materiales depositados Tántalo y Nitruro de 
Tántalo 
 

1.5.1 Tántalo 
 
El Tántalo pertenece a la familia de los metales de transición, caracterizado por 
tener una capa 5d incompleta. Para el átomo de Tántalo en su estado 
fundamental la configuración electrónica es [Xe] 4f14 5d3 6s2. Es un metal 
refractario que tiene una temperatura de fusión alta asociada con una dureza y 
con una alta conductividad térmica y eléctrica. Al igual que todos metales de la 
columna 5A de la tabla periódica (V, Nb), el Tántalo presenta dos fases 
cristalinas la fase cúbica α-Ta de grupo espacial Im3m que contiene dos 
átomos por celda. Y la fase β-Ta, de estructura tetragonal [40]. Sin embargo, 
esta es una estructura metaestable que se transforma en la fase estable α-Ta 
por tratamientos térmicos [41], [42]. 
 
El Tántalo en forma de película delgada sintetizada por pulverización catódica 
puede presentar cualquiera de las dos fases cristalinas α-Ta resistente y dúctil 
o β-Ta dura y frágil [43]–[45]. Si no se consideran variables externas a la hora 
de la deposición como calentamiento adicional a altas temperaturas del 
sustrato o la naturaleza de un sustrato que favorezca el crecimiento de la fase 
α-Ta tal como Al (111) [44], β-Ta es la fase predominante al sinterizar películas 
delgadas por pulverización catódica, incluso se ha encontrado que depositar 
una capa de TaN también favorece la obtención de esta fase cristalina [43], 
[46].  El Tántalo es bien conocido por su excelente estabilidad térmica y buena 
conductividad y ha sido utilizado como biomaterial desde hace algún tiempo 
debido a que exhibe una excelente biocompatibilidad, resistencia a la corrosión 
y estabilidad [47]–[50], por lo que ha presentado una excelente alternativa a la 
hora de usarse como biomaterial por encima del Acero Inoxidable y el Titanio 
[51], [52], claro que representa un reto desde el punto de vista económico por 
su alto costo lo que nos lleva a plantear alternativas como la deposición de una 
película delgada que modifique la superficie del implante y mejore la 
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bioactividad, biocompatibilidad y osteoconductividad tal como lo hace el 
Tántalo [53]. 
 

1.5.2 Nitruro de Tántalo 
 
El término Nitruro se utiliza para describir compuestos de Nitrógeno que se 
forman con otros elementos de igual o menor electronegatividad. La diferencia 
de electronegatividad entre el nitrógeno y el elemento que forma el nitruro es 
un factor importante ya que determina la naturaleza del compuesto, por lo 
tanto, los nitruros se pueden clasificar en cuatro grupos: los nitruros 
intersticiales, nitruros covalentes, nitruros intermedios y nitruros iónicos. Debido 
a la gran diferencia de electronegatividad entre el nitrógeno y el tántalo, el 
nitruro de tántalo es un nitruro intersticial [54]. Aunque el nitruro de tántalo tiene 
enlaces que tienen una naturaleza metálica posee un grado de unión covalente 
e iónica. La unión covalente principalmente describe la interacción entre el 
nitrógeno 2p y el tántalo 5d, la interacción iónica entre ambos viene dada por la 
transferencia de carga del tántalo al nitrógeno. Se dice que el nitruro de tántalo 
tiene una alta refractariedad debido a que su energía de enlace es de 15.33 
eV. Las propiedades (dureza, alta conductividad térmica y eléctrica, estabilidad 
química) del nitruro están relacionados con la existencia de estos dos tipos de 
interacciones. 
 
El nitruro de tántalo se obtiene por difusión de nitrógeno en el metal, a través 
de los sitios intesticiales octaédricos del enrejado cúbico de cuerpo centrado 
del tántalo α-Ta, la relación de radios atómicos N/Ta es de 0.508. Al aumentar 
la inserción de nitrógeno, la estructura cristalina cúbica α -Ta pasa a una 
solución sólida α-Ta (N) de estructura cúbica y luego a la fase Ta2N de 
estructura hexagonal y finalmente, a la fase de TaN, estructura hexagonal a 
bajas temperaturas y a altas temperatura la fase cúbica de caras centradas con 
estructura tipo NaCl (figura 1.5), como la obtenida en este trabajo. 
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Figura 1.5. Evolución de la estructura del Tántalo con la inserción de Nitrógeno 

[55]. 
 
La fase de tipo de NaCl cúbica centrada en las caras perteneciente al grupo 
espacial Fm3m es conocida como la fase δ-TaN y puede tener varias 
composiciones, que van desde TaN0.6 a TaN1.13 [56]–[58] y se forma fácilmente 
cuando se depositan películas delgadas por pulverización catódica [58]. 
 
Por otro lado el nitruro de tántalo es muy conocido por su alta resistencia al 
desgaste, dureza y resistencia a la corrosión [59]–[61], lo que son excelentes 
características para utilizarlo como un biomaterial por lo que sus propiedades 
biomédicas han sido investigadas [18], [62] y excelentes resultados fueron 
obtenidos haciéndolo un posible biomaterial. 
 
 
 1.6 Biomateriales para Implantes Óseos 
 
El aumento de la esperanza de vida de las personas,  está acompañada por el 
deterioro progresivo del sistema esquelético, como las articulaciones de cadera 
y rodilla, gracias a la evolución de los conocimientos médicos y aumento de la 
riqueza, cada año más de un millón de procedimientos de reemplazo de 
articulaciones se realizan en todo el mundo mejorando la calidad de vida de las 
personas [63]. 
 
A los efectos de las prótesis articulares, materiales sintéticos tienen que ser 
utilizados, que posean adecuadas propiedades mecánicas y resistencia al 
desgaste, y deben mostrar una respuesta tisular óptima. Sustitutos óseos 
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artificiales se han construido a partir de muchos tipos de metales, cerámicas, y 
polímeros [64]. Las propiedades que va a requerir el material dependen de la 
función del implante. Por ejemplo, en una prótesis de cadera el eje de un 
vástago femoral debe tener buenas propiedades de unión de huesos, en 
contraste a los pines temporales utilizados para la fijación de las fracturas. Nos 
centramos en los materiales destinados para formar un contacto con el hueso 
fuerte y estable, como un implante dental o el eje del vástago femoral en una 
prótesis de cadera que se ha mencionado anteriormente. Para estos implantes 
a largo plazo, una interfaz fuerte y fiable es esencial para prevenir el 
aflojamiento del implante y pérdida de funcionalidad. 
 
Los fosfatos de calcio (CaP) son cerámicas que forma el constituyente 
inorgánico principal del hueso, y por lo tanto son candidatos obvios para ser 
utilizados como un biomaterial hueso-unión. En efecto, son conocidos por 
formar una interfaz fuerte y continua con el hueso. El inconveniente principal de 
esta cerámica es su limitada resistencia a la fractura lo que los hace frágiles, 
aunque depositar una película delgada de esta cerámica nos ofrece la ventaja 
de una buena respuesta tisular además de ser un excelente material para 
proliferar el crecimiento de hueso nuevo que se puede combinar en un sistema 
multicapa donde el otro material (metal, cerámica, etc) ofrezca adecuadas 
propiedades mecánicas y tenga también propiedades biocompatibles. 
 

La formación de la interfaz del material - hueso implica numerosos y complejos 
procesos, uno conducido por proteínas y células y otro en parte controlada por 
las interacciones inorgánicas de las soluciones superficiales. Esta tesis 
describe los procesos fisicoquímicos que intervienen en la formación de una 
interfaz estable entre películas delgadas y un entorno de formación de hueso. 
Estos procesos incluyen la deposición del material de revestimiento en forma 
de película delgada, la adsorción y la formación de cristales de hidroxiapatita y 
la estructuración de la interfaz.  
 
 

 1.6.1 La Reacción Tisular 
 

Además de las propiedades mecánicas y de estabilidad, una propiedad 
importante de un biomaterial es la respuesta del tejido después de la 
implantación. Dependiendo de la función del implante, esto determina la 
biocompatibilidad de un material. Para un material óseo de sustitución de 
soporte de carga, es esencial tener un contacto sólido con el hueso. 
 

Varios sistemas han sido adoptados para clasificar las reacciones material no 
tóxico - tejido, por ejemplo, las realizadas por Hench [65] y Black [66] y el 
propuesto por Osborn y Newesely [67], que se presenta en la tabla 1.1. Esta 
clasificación fue diseñada para agrupar materiales de sustitución de hueso de 
acuerdo con su respuesta con el tejido óseo. Estas clasificaciones se refieren a 
reacciones de los tejidos in vivo. Mucho esfuerzo se ha hecho en traducir las 
clasificaciones anteriores a las medidas in vitro. En este contexto, es más 
apropiado para referirse a los diversos tipos de comportamiento de la célula 
como la citocompatibilidad. 
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Grado de Compatibilidad Características del Tejido 
 

Biotolerante 
Los implantes separados de hueso adyacente 
por una capa de tejido blando a lo largo de la 
mayor parte de la interfaz: la osteogénesis a 
distancia. 

Bioinierte Contacto directo con el tejido óseo: 
osteogénesis de contacto. 

Bioactivo Unión con el tejido óseo: osteogénesis de 
unión. 

 

 
Tabla 1.3. Clasificación de la Biocompatibilidad propuesta por Osborn y 

Newesely, también se indica la reacción del tejido. 
 
 
Por lo tanto, vemos que un requisito esencial para la biocompatibilidad es la 
habilidad del material de tener una unión con el hueso. Esta unión con el hueso 
se da por procesos fisicoquímicos que establecen la continuidad entre el 
implante y la matriz ósea. 
 

Se ha observado que muchos materiales exhiben una fuerte interfaz entre el 
material y el hueso luego de la implantación, se ha encontrado que una apatita 
carbonatada está presente y se le conoce como apatita biológica. Esta capa se 
une con el implante y con la matriz ósea. Algunos ejemplos de estos materiales 
son los fosfatos de calcio, algunas vidrios cerámicos y algunas superficies 
activadas de sílice y titania. La propiedad de un material de permitir la 
formación in vitro de una capa de fosfato de calcio fuertemente unida es usada 
para identificar prometedores materiales bioactivos. 
 
Se observó que los materiales biotolerantes (por ejemplo, la mayoría de los 
metales), que muestran osteogénesis distante, es decir, la formación de hueso 
hacia el material, a menudo muestran la formación de una capa fibrosa de 
tejido blando entre el hueso y el implante. Esta capa puede ser de hasta 
cientos de micras de espesor. Es esta capa la que se piensa que es 
responsable de una adherencia deficiente del implante óseo sobre superficies 
metálicas. La formación de tejidos blandos también se ve reforzada por la 
fricción mecánica entre el implante y el tejido. 
 
 

1.6.2 Formación de la Interfaz Implante – Hueso 
 
Antes de explorar los detalles de los procesos que conducen a la formación de 
la interfaz implante - hueso primero damos una breve introducción sobre la 
estructura y composición de los huesos [68]. 
 
El hueso es una variedad de tejido conjuntivo que junto al cartílago forma el 
sistema esquelético de los vertebrados. Se caracteriza por su rigidez y su gran 
resistencia tanto a la tracción como a la compresión. Los huesos son el soporte 
de tejidos blandos y músculos, la protección de posibles traumatismos de los 
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órganos internos y de la médula ósea, el movimiento del aparato locomotor, 
entre otras fisiologías del llamado sistema óseo. 
 
El hueso es un tejido de soporte y se compone de un carbonato que contiene 
apatita de calcio (~43 por ciento en peso) y colágeno tipo I (~36 por ciento en 
peso). Además contiene aproximadamente 14 por ciento de agua. Dos tipos de 
hueso se pueden distinguir, hueso cortical, que se constituye de ~ 90 por ciento 
tejido óseo sólido que es el principal responsable de la integridad mecánica, y 
el hueso trabecular, que es esponjoso y contiene 80 por ciento de médula y es 
el que delimita las cavidades. El hueso es un tejido dinámico sujeto a la 
remodelación constante, es decir, la deposición por la actividad de los 
osteoblastos precursores de los osteocitos que se encargan de la síntesis y 
deposición de la matriz ósea y su posterior mineralización y la resorción 
subsiguiente por los osteoclastos encargados de la destrucción de las 
superficies óseas para la posterior reposición de matriz nueva.  
 
El tejido óseo es un material natural que, en su conjunto, mantiene una rígidez 
y resistencia elevadas con un peso mínimo. Se podría considerar que la fase 
mineral del hueso le confiere su resistencia a la compresión, mientras que el 
colágeno le proporciona su resistencia a la tracción. 
 
Este tejido se comporta completamente diferente a cualquier otro tratado por la 
mecánica clásica. Estructuralmente los huesos son heterogéneos y presentan 
una fuerte anisotropía según los niveles requeridos por las funciones 
mecánicas. En el caso de la resistencia mecánica del hueso, ésta depende 
también de la dirección de la carga. El hueso esponjoso trabaja principalmente 
a compresión, en cambio, el hueso cortical debe soportar fuerzas de 
compresión, tracción y cizalladura. 
 
Aunque en general el comportamiento del hueso es viscoelástico, no lineal, 
para no complicar excesivamente el problema la mayoría de los estudios de 
biomecánica consideran al hueso como un material elástico, lineal, lo que se 
aproxima razonablemente a la realidad salvo en caso de cargas de impacto. 
 
A pesar de su complejidad, el conocimiento del comportamiento mecánico del 
material óseo es fundamental a la hora de abordar el estudio de las prótesis 
actuales, ya que la clave para que éstas no presenten problemas en su 
funcionamiento consiste en que el comportamiento mecánico del conjunto sea 
similar considerando la estructura con y sin prótesis 
 
 

1.6.3 Las células óseas 
 
En el hueso existen principalmente dos tipos celulares, los osteoblastos y los 
osteoclastos. Además existen dos tipos celulares que deriva de la 
diferenciación terminal de los osteoblastos, los llamados osteocitos y las 
células de revestimiento. Las células óseas aunque constituyen menos del 2% 
del volumen total del hueso, son responsables del desarrollo y remodelado del 
esqueleto a través de la actividad que llevan a cabo [69]. 
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1.6.3.1 Cultivo Celular: Osteoblastos 
 
Los osteoblastos son las células esqueléticas responsables de sintetizar el 
componente orgánico de la matriz ósea (colágeno tipo I, proteoglicanos, 
proteínas implicadas en la adhesión celular, osteocalcina y factores de 
crecimiento), controlar el depósito de las sales minerales, así como de regular 
la diferenciación y actividad de los osteoblastos. De esta manera, los 
osteoblastos, juntamente con los osteoclastos, juegan un papel importante en 
la remodelación ósea y en la homeostasis del calcio. 
 
Los osteoblastos nunca se encuentran ni actúan de manera aislada, siempre 
se encuentran agrupados a lo largo de la superficie del periostio y endostio 
formando un monocapa adherente [70]. Son células cuboidales muy activas 
desde el punto de vista metabólico, lo cual se traduce morfológicamente en la 
presencia de un retículo endoplásmatico rugoso muy extenso, y de un aparato 
de Golgi bien desarrollado encargado de la secreción de proteínas. Durante el 
proceso de formación ósea, los osteoblastos pueden quedar embebidos en la 
matriz ósea donde se diferencian hacia un estado maduro dando lugar a los 
osteocitos. 
 
 

1.6.4 Remodelado óseo 
 
Variados estímulos, mecánicos o fisiológicos, activan el proceso por el cual el 
hueso entrega calcio. Este proceso se conoce como remodelación ósea. 
 
Cuando una superficie se introduce en el tejido óseo, una secuencia de 
interacciones complejas tienen lugar [65], [68], [71], [72]. Algunas de estas 
interacciones fueron esbozadas esquemáticamente en la figura 1.1. En los  
segundos iniciales, se adsorben en la superficie iones y proteínas del fluido 
circundante [73], [74]. Varias propiedades de la superficie gobiernan el proceso 
de adsorción, como la morfología, la composición, la energía, y la carga. Estas 
propiedades determinan no sólo la concentración de las proteínas adsorbidas 
sino también su funcionalidad. Dado que las proteínas actúan como contactos 
para la unión de las células, la adsorción selectiva de ciertas proteínas puede 
alterar significativamente el comportamiento celular. Además, al mismo tiempo, 
la superficie puede también ser alterada simplemente por la interacción 
fisicoquímica entre la superficie (iónica) y la solución adyacente. La superficie 
puede (en parte) disolverse o reestructurarse, o cristales pueden formarse a 
partir de la solución. Ambos procesos compiten por los sitios de unión 
disponibles en la superficie. 
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Figura 1.6. Algunos de los procesos de la superficie relevantes para la 

formación de la interfaz de material óseo. La superficie interactúa con la 
solución iónica, las proteínas se adhieren a la superficie, y las células 

interactúan con las proteínas adsorbidas. Después de la diferenciación, los 
osteoblastos maduros producen la matriz extracelular (MEC). Adaptado de 

[71][75]. 
 

 
Después de la adsorción de proteínas, una cascada de reacciones reclutan los 
osteoblastos para el implante. La comunicación de la célula con la superficie 
adyacente procede a través de receptores en la membrana celular, las 
denominadas integrinas. Las integrinas se unen a las proteínas adhesivas en la 
superficie y por lo tanto conectan a la célula con la superficie. 
 
Las células unidas a la superficie se diseminan en pocas horas. Son 
importantes para una buena propagación de células la topología de la 
superficie y la carga superficial. Las células pueden proliferar o migrar. 
Teniendo en cuenta los estímulos adecuados, los osteoblastos pueden 
diferenciarse o activarse a la matriz extracelular (MEC) que forma los 
osteoblastos maduros. La matriz extracelular es una red de fibrillas de 
colágeno, proteínas, y polisacáridos que pueden ser calcificados, para formar 
el marco conjuntivo del tejido óseo. Una típica escala de tiempo para que este 
proceso pueda iniciarse puede variar de días a semanas. La MEC proporciona 
anclaje celular y apoya la aposición de los fosfatos de calcio, dando fuerza al 
tejido óseo recién formado. 
 
Es importante darse cuenta de que las condiciones interfaciales, especialmente 
en las proximidades de las células unidas, pueden diferir considerablemente de 
las condiciones del fluido general. Las concentraciones de iones, pH, y 
propiedades de difusión pueden desviarse sustancialmente. 
 
Este proceso incluye una interacción entre la células osteoblásticas y 
osteoclásticas que se divide en cuatro etapas: 
 
Etapa I: inicial o de activación, en esta fase se produce la interacción entre los 
osteoblastos y los precursores de los osteoclastos y, posteriormente, empieza 
la diferenciación hacia sus formas más maduras. También incluye la unión de 
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los osteoclastos maduros a las superficies óseas donde se llevará a cabo la 
resorción. Las células de revestimiento dejan las superficies óseas al 
descubierto contrayéndose y liberando enzimas para que los osteoclastos 
puedan producir el anclaje. Este proceso permite que la superficie ósea se 
transforme en activa. 
 
Etapa II: de resorción, los osteoclastos inician el proceso de resorción 
secretando iones de hidrógeno y enzimas lisosomales que a pH ácidos son 
capaces de degradar los componentes de la matriz ósea. Durante esta fase se 
genera un defecto en forma de túnel en el hueso cortical y en forma de laguna 
(de Howship) en el hueso trabecular.  
 
Etapa III: intermedia de reposo o de inversión, cuando los osteoclastos 
terminan su actividad resortiva desaparecen de la zona mediante un proceso 
de apoptosis. En ese momento la laguna de resorción queda libre y es 
colonizada por macrófagos que acaban de degradar el colágeno, depositan 
proteoglicanos para formar la línea de cemento (sustancia que actúa de 
cohesión entre el hueso viejo y el nuevo), y liberan factores de crecimiento para 
que empiece la fase de formación. Las lagunas de resorción son ocupadas por 
los preosteoblastos [76].  
 
Etapa IV: de formación, es llevada a cabo por los osteoblastos que se 
encargan de sintetizar el componente orgánico de la matriz ósea y controlar el 
déposito de minerales de la matriz ósea [77]. 
 
 

1.7 Biocerámicas  
 
Una clase importante de biomateriales óseos de sustitución son las 
biocerámicas, como Al2O3, ZrO2, los fosfatos de calcio y las cerámicas de 
vidrio. Como se mencionó anteriormente, la ventaja de estos materiales sobre, 
por ejemplo, la mayoría de los metales es su resistencia a la corrosion. 
Además, una amplia investigación ha demostrado de manera inequívoca que 
algunos de estos materiales biocerámicos, al igual que algunas de las fases de 
los fosfatos de calcio son bioactivos. También algunas cerámicas de vidrio 
(mezclas de SiO2, CaO, y P5O5) pueden ser bioactivas. 
 
La aplicación de fosfatos de calcio es sencillo, ya que el principal constituyente 
inorgánico del hueso es una mezcla de Na-, Mg-, y CO3

- que contiene apatita de 
calcio pobremente cristalizada. En la tabla 1.2 se listan algunas de las fases de 
fosfatos de calcio correspondientes para la biomineralización junto con los 
acrónimos, fórmulas y proporciones de Ca y P. Una breve descripción de 
algunas de estas fases se da a continuación, los detalles se pueden encontrar 
en [78]–[80]. 
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Nombre Acronimo Formula Ca/P 
Pirofosfato de Calcio pyro Ca2P2O7 . 2H2O 1.00 

Fosfato tricalcico TCP Ca3(PO4)2 1.50 
Hidroxiapatita HAP Ca10(PO4)6(OH)2 1.67 

Fosfato tetracalcico TTCP Ca4(PO4)2O 2.00 
 

Tabla 1.4. Lista de fases de fosfatos de calcio más relevantes para los 

biomateriales y biomineralización. 

 

HAP es la fase más estable de los fosfatos de calcio, producto final de las 
reacciones de precipitación bajo composición fisiológica, pH, y temperatura.  
 
TCP no se puede obtener directamente a partir de soluciones acuosas. Es algo 
más solubles que HAP, y está siendo utilizado como una biocerámica, puro o 
mezclado con HAP. Tanto α-TCP y β-TCP son fases de alta temperatura, sólo 
se forman por encima de 800◦C.  
 
Pyro y TTCP No pueden precipitarse a partir de soluciones de (orto) fosfato de 
calcio. fases puras solo tienen biocompatibilidad limitada. 
 
Además de la formación de una capa de apatita biológica fuertemente unida, 
es necesario que exhiba propiedades osteoconductivas (capacidad de guiar a 
los huesos a lo largo de la superficie). Algunas superficies de fosfatos de calcio 
en combinación con factores de crecimiento o células, también han demostrado 
ser osteoinductivas, es decir, que inducen la formación de hueso en la 
superficie incluso cuando se implanta en lugares fuera del tejido óseo. 
 
 

1.7.1 La Hidroxiapatita Ca10(PO4)6(OH)2 

 

La HAp es el principal componente mineral del hueso es un material bioactivo, 
osteoconductor, no reabsorbible que puede formar hueso real cuando es 
implantada en una zona donde se requiere regeneración del tejido óseo debido 
a que provoca una interacción e intercambio químico entre el implante y el 
tejido vivo dando lugar a una perfecta osteointegración. La hidroxiapatita tiene 
una estructura hexagonal donde a = 9,432 Å y c= 6,881 Å, la presencia de este 
compuesto es la clave para promover la osteointegración en la interface hueso 
– implante, la osteointegración esta descrita como el contacto directo entre 
hueso vivo y el implante. Basándonos en histología, se define como el anclaje 
directo sobre el implante de tejido óseo sin la formación de tejido fibroso en la 
interface hueso – implante. Generalmente no ocurre un contacto 100% de 
hueso – implante, para lograr una osteointegración efectiva se requiere un 
material bioinerte o bioactivo y una configuración superficial que sea atractiva 
para la deposición del hueso. Las propiedades superficiales del implante 
influencian y determinan como se va a regenerar el hueso sobre él, por lo que 
recubrir las piezas metálicas con capas adecuadas para que mejoren el 
contacto hueso – implante ayuda mejorar el éxito del mismo, es lo que se ha 
conseguido hasta ahora con capas de Dióxido de Titanio e Hidroxiapatita cuyo 
principal problema es su fragilidad por lo que se podría pensar en diseñar y 
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sintetizar un sistema multicapa donde cada capa tenga una característica 
particular que mejore las propiedades del implante para que cumpla su función 
en el cuerpo humano [38]. 
 
 

1.7.1.1 Fases precursoras 
 
Como se indica en la sección 1.7, la fase más estable termodinámicamente de 
los fosfatos de calcio es la HAp. Se espera de que después de la precipitación 
de un fosfato de Calcio CaP a partir de las soluciones sobresaturadas  
finalmente se forme HAP(relación Ca/P de ~1.6) (a pH 7 y temperaturas entre 
20-40◦C). Sin embargo, en numerosos estudios se encontró que se formaron 
fases intermedias [81]. Kemenade et al. mostraron de manera convincente que 
la formación de HAP es siempre precedida por la formación de al menos una 
fase precursora [82], [83]. El orden en el que se observaron las fases 
precursoras está de acuerdo con la regla de las fases de Ostwald. ACP 
(amorphous calcium phosphate), DCPD (dicalcium phosphate dihydrate), OCP 
(octacalcium phosphate), y CDHA (calcium deficient hydroxyapatite) se han 
propuesto como fases precursoras en la formación de HAP. El número de fases 
precursoras, y la ruta de reacción exacta depende de la temperatura, el pH, la 
sobresaturación, la presencia de inhibidores o aceleradores de la reacción, y la 
hidrodinámica. Caminos de reacción observados se representan gráficamente 
en la figura 1.6. 
 
 

 

 

Figura 1.5. Caminos de reacción observados en la precipitación de HAP a partir 
de soluciones de CaP sobresaturadas [84]. 
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1.7.1.2 Deposición de Hidroxiapatita 

Los avances en el campo de la ortopedía vienen precedidos por avances en el 
campo de los implantes dentales, existen diversos estudios sobre el uso de 
recubrimientos de hidroxiapatita en el campo de los implantes dentales donde 
se demuestra que después de cinco años de implantación, el éxito de estos 
implantes es de 90% pero disminuye hasta un 82% después de diez años [85]. 
A pesar del éxito clínico de los implantes de titanio recubiertos con 
hidroxiapatita existen efectos perjudiciales sobre el efecto del recubrimiento tal 
como la colonización bacteriana que puede dañar los fosfatos de calcio [86]. 
 
Las cerámicas de fosfato de calcio incluyendo a la hidroxiapatita a menudo no 
son muy adecuadas en aplicaciones de soporte de carga debido a su fragilidad. 
El recubrir una aleación metálica con hidroxiapatita combina la ventaja de la 
fuerza y la fractura-tenacidad del metal con la bioactividad y biocompatibilidad 
de la hidroxiapatita. 
 

En las últimas décadas diversas técnicas de deposición se han aplicado para 
depositar recubrimientos de fosfatos de calcio por ejemplo la deposición por 
pulverización de plasma [87]–[89], la deposición sol-gel [90], [91], y la 
deposición por el método biomimético [92]–[94]. Por supuesto, todas las 
técnicas tienen sus ventajas y limitaciones. Películas delgadas de hidroxiapatita 
se han depositado en materiales que han sido sugeridos como biomaterial, 
especialmente en Ti y sus aleaciones [95]–[98]. En este trabajo se ha utilizado 
el método biomimético para producir capas delgadas de hidroxiapatita.  
 
En algunas de estas publicaciones se compararon implantes de características 
similares recubiertos con hidroxiapatita con otros sin recubrir y se comprobó 
que la velocidad y la eficacia de la unión entre el hueso y el implante se 
mejoraron considerablemente cuando existía un recubrimiento bioactivo. 
Concretamente en el estudio de Cook et al. [99] se compararon implantes de 
titanio poroso frente a otros recubiertos de hidroxiapatita, y se demostró 
histológicamente que, en los primeros, a pesar de que existía un crecimiento 
óseo hacia el interior de los poros, se formaba una fina capa fibrosa entre el 
metal y el hueso mientras que en los que estaban cubiertos con hidroxiapatita 
existía una capa de hueso en contacto directo con el recubrimiento, abriendo 
paso a la utilización de prótesis recubiertas obteniéndose resultados muy 
satisfactorios, pero poco a poco aparecieron dudas sobre la posible 
delaminación del recubrimiento que pudiera provocar un aflojamiento aséptico 
de la prótesis y desgaste por las superficies de cargas por partículas de 
hidroxiapatita desprendidas del recubrimiento.  
 
 

1.8 Fluido Corporal Simulado 
 
Para probar biomateriales y estudiar su potencial bioactivo, Kokubo et al. 
estudiaron el comportamiento de la calcificación de los materiales inorgánicos 
en soluciones que imitan las condiciones fisiológicas [100], [101]. Ducheyne 
formuló una hipótesis [102] donde la formación de una apatita biológica 
directamente unida podría indicar una posible bioactividad. Para este propósito, 
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Kokubo et al.  introdujeron una solución con concentraciones de iones similares  
a la del plasma de la sangre humana, designado como fluido corporal simulado 
(FCS). Las concentraciones de iones se pueden encontrar en las tablas 2.2 y 
2.3 en la sección 2.2.1. 
 
Para recubrimientos de fosfatos de calcio depositados por diversas técnicas, 
tanto, propiedades de disolución [103]–[106] y las propiedades de precipitación 
[88], [89], [107], [108]  fueron investigados en el FCS. 
 
Hoy en día, los fluidos corporales simulados basados en la formulación de 
Kokubo se utilizan habitualmente para probar el potencial bioactivo de los 
materiales [88], [89], [97], [98], [103], [105], [106], [109], [110]. El tiempo 
necesario para cubrir la superficie y la abundancia de cristales se cree que son 
indicativos de las propiedades de unión del hueso in vivo. 
 
 

1.9 Síntesis de Películas Delgadas Mesoporosas 
 
Estos materiales tienen una compleja y perfecta organización en la mesoescala 
que implica esencialmente una combinación entre la química del sol-gel de 
precursores inorgánicos y el autoensamblaje característico de una plantilla de 
poros orgánicos que típicamente se encuentra a partir de surfactantes [111]. El 
proceso de sol-gel está basado en una polimerización controlada de los 
precursores inorgánicos moleculares en condiciones de temperatura que varíen 
levemente. Solventes orgánicos y cantidades controladas de agua son 
cruciales para el desarrollo de la ruta de síntesis para la construcción de los 
bloques nanoestructurados inorgánicos.  
 
El control químico en las reacciones de activación/polimerización permite 
controlar el tamaño, forma y superficie de los polímeros inorgánicos, sintonizar 
sus características hidrofóbica/hidrofílica, y también es posible sintonizar las 
interacciones con la plantilla orgánica. Estos sistemas nanoestructurados 
forman primero una red que puede ser puramente inorgánica o hibrida 
orgánica-inorgánica. En este último caso la síntesis de las PDHM implica que 
deben ser modificados los precursores moleculares usados en la reacción de 
sol-gel. Esta modificación ofrece la posibilidad de sintetizar materiales 
mesoestructurados cuyos grupos orgánicos se ubiquen en las paredes del 
poro, usando este enfoque se pueden obtener que las paredes de los poros 
sean híbridas y tengan además una naturaleza cristalina [111]. 
 
En resumen, para sintetizar estos materiales mesoporosos organizados, la red 
de bloques nanoestructurados que se obtiene por sol-gel debe coensamblarse 
con la plantilla de manera adecuada para así obtener la mesofase deseada con 
la composición deseada. 
 
Las técnicas para depositar las películas son variadas, entre las más usadas se 
encuentra el “dip coating” o “spin coating”. El ambiente de la deposición y el 
proceso de evaporación y el espesor son importantes no solo para la formación 
de la porosidad sino también para la simetría del arreglo de poro. El complejo 
proceso que tiene lugar durante la evaporación del solvente y subsecuente 
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formación de la plantilla inorgánica es diferente para todo el conjunto de 
técnicas de síntesis que nos permiten obtener películas delgadas híbridas 
mesoporosas con distintos espesores, con una gran variedad de composición 
en las paredes, tamaños de poro variados y sistemas de poros con diferentes 
simetrías [111]. 
 
 

1.9.1 Sol-Gel 
 
Preparación de Recubrimientos por sol-gel. 
 
El proceso sol-gel ha supuesto un gran avance en el campo de los nuevos 
materiales ya que permite la síntesis de nuevos materiales a temperatura 
ambiente. El proceso parte de componentes líquidos que, mediante unas 
reacciones químicas, adoptan una estructura sólida y todo tipo de formas 
según la necesidad, incluyendo capas delgadas. 
 
La preparación de capas delgadas por el método de sol-gel es bastante 
utilizada en la síntesis de recubrimientos ya que permite su obtención a 
temperatura ambiente, esta cualidad le permite adaptarse a los distintos 
sustratos como también la introducción de material sensible a la temperatura 
en la composición de la película. Estos materiales le confieren a las películas 
propiedades específicas que pueden ser tanto estructurales como activas. 
 
El proceso de sol-gel parte de una mezcla de alcóxidos, agua y disolvente a la 
que se agrega un catalizador. Es entonces cuando se desencadenan las 
reacciones de hidrólisis, y condensación que resulta en la formación de una 
dispersión o suspensión de partículas coloidales discretas en una fase liquida 
llamada sol. A medida que continúan produciéndose estas reacciones, 
aumenta la viscosidad de la solución hasta la formación de una matriz rígida y 
porosa llamada gel. El estado gel se considera esencialmente como una 
dispersión en la cual las interacciones atractivas entre los elementos que 
componen la fase dispersa son lo suficientemente fuertes para que la totalidad 
del sistema se transforme en una estructura rígida, formando un sólido 
polimérico o coloidal, como función de la fase dispersa. Después de un proceso 
de secado a temperatura ambiente se obtiene un gel con un mayor grado de 
secado, en el que la fracción líquida (disolvente) se ha eliminado en 
condiciones normales de presión y temperatura (xerogel). Este xerogel está 
formado por una red rígida de cadenas poliméricas y que están 
interconectadas a través de los poros [112], [113]. 
 
Ventajas fundamentales del proceso sol-gel: 
 

• Versatibilidad. 
• Ocurre a temperatura ambiente. 
• Permite la distribución homogénea de los precursores. 
• Permite la adición de aditivos orgánicos (dando lugar a la preparación de 

una gran variedad de materiales híbridos orgánico-inorgánico.). 
• Diseño de las propiedades finales a partir del control de algunos 

parámetros específicos de la reacción de síntesis. 
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• Los materiales sol-gel son la estabilidad mecánica, inactividad química, 
transparencia óptica y flexibilidad en la configuración de la estructura 
física del material. 

• Cuando el producto es una película delgada puede algunas de sus 
características modificarse y ajustarse (espesor, porosidad, etc). 

 
El método sol-gel presenta una gran versatibilidad a la hora de preparar 
materiales a temperatura ambiente, ya que abre un abanico de opciones de 
procesado que permiten la obtención del material en diversas formas:  
 

• Partículas. 
• Fibras. 
• Películas delgadas. 
• Monolitos con porosidad controlada. 

 
 

1.9.2 Centrifugación (“spin coating”) 
 
La microestructura y propiedades de un recubrimiento van a depender del 
tamaño y estructura de las especies (partículas primarias) contenidas en la 
primera etapa del proceso del sol-gel o sol, de la capilaridad del líquido durante 
el secado y de las velocidades relativas de condensación y secado.  
 
Los distintos métodos de deposición de recubrimientos vía sol-gel están 
basados principalmente en los dos métodos más convencionales para líquidos: 
inmersión (“dip coating”) y centrifugación (“spin coating”). En todos los casos 
estos dos métodos son válidos sólo para recubrimientos muy finos y para 
espesores de capas de gran precisión y muy buena calidad superficial. 
 
El “spin coating” consiste en un proceso de cuatro etapas: vertir la solución o 
sol en el centro de sustrato, “spin-up”, “spin off” y la evaporación. Después de 
entregar el líquido al sustrato, las fuerzas centrífugas conducen el líquido a 
través del sustrato (spin - up). El exceso de líquido sale del sustrato durante el 
spin off y durante la evaporación se reduce aún más el espesor de la película 
[114]. 
 
 

1.10 Biopelículas 
 
Las biopelículas son organizaciones microbianas compuestas por 
microorganismos que se adhieren a las superficies gracias a la secreción de un 
exopolímero. Estas conformaciones microbianas presentan características 
como heterogeneidad, diversidad de microambientes, resistencia a 
antimicrobianos y capacidad de comunicación intercelular que las convierten en 
complejos difíciles de erradicar de los ambientes donde se establecen. En el 
humano las biopelículas se asocian con un gran número de procesos 
infecciosos que por lo general son de transcurso lento, ocasionando que su 
control sea dispendioso.  
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El impacto médico de las biopelículas bacterianas se ha incrementado con el 
reconocimiento de las biopelículas como un agente importante de infección en 
tejidos blandos. El patógeno oportunista P. aeruginosa es ampliamente 
conocido como formador de biopelículas [115] y considerado modelo in vitro en 
sistemas estáticos, dinámicos y microcosmos [116]. 
 
Estudios previos han demostrado la formación in vitro de biopelículas sobre 
superficies comúnmente utilizadas en cirugías de reemplazo óseo (SS316LVM 
y Ti), así como en aleaciones de Ti y recubrimientos como la Hidroxiapatita que 
pretenden promover la integración ósea y disminuir el éxito de colonización por 
microorganismos [18], [117]–[123]. 

P. aeruginosa es un patógeno importante en ambientes hospitalarios a nivel 
mundial y considerado modelo de estudio de biopelículas. Sin embargo, un 
gran número de trabajos se han centrado en la formación de biopelículas por 
Staphylococcus sobre materiales para prótesis óseas debido a la prevalencia 
de este microorganismo en infecciones nosocomiales de países desarrollados.  

Hasta la fecha los reportes de biopelículas de P. aeruginosa en superficies 
para prótesis no incluyen investigaciones en superficies recubiertas con TaN. 
Del mismo modo, en Venezuela no se disponen de estudios previos de la 
prevalencia de P. aeruginosa en infecciones de prótesis óseas y biopelículas 
sobre materiales dispuestos para ese fin.  

Investigaciones de todo el mundo relacionadas al estudio de superficies de 
prótesis óseas colonizadas por biopelículas de P. aeruginosa incluyen la 
detección de genes de virulencia y QS mediante PCR, lo que ha permitido 
caracterizar cepas de origen clínico y ambiental. Entre las técnicas 
principalmente utilizadas para la evaluación de biopelículas en superficies para 
prótesis óseas se encuentran Microscopia Electrónica de Barrido para 
determinar la morfología y distribución de las biopelículas y Microscopia 
Confocal de Barrido Laser que además permite estudiar elementos específicos 
a través de tinciones o anticuerpos marcados. Adicionalmente, las 
características de viabilidad celular, cuantificación de biomasa y composición 
de las biopelículas también son objeto de estudio de los investigadores.  
 
Las infecciones de P. aeruginosa están asociadas con significante morbilidad y 
mortalidad debido a la capacidad del microorganismo de adaptarse fácilmente 
a cambios en el ambiente y a mecanismos de patogenicidad como la 
producción de biopelículas y factores de virulencia. Entre los factores de 
virulencia más importantes se encuentran los asociados a la célula (lectinas, 
exopolisacáridos o EPS, flagelo, Pili) y factores extracelulares (proteasas, 
fosfolipasa, citotoxina, exotoxina A, exoenzimas S y U y piocianina), los cuales 
actúan en la adhesión y formación de biopelículas, patogenicidad, evasión de 
respuesta inmune y/o resistencia a antibióticos [124]. 
 
En Latinoamérica y el Caribe, las bacterias Gram-negativas representan los 
aislamientos nosocomiales más comunes. Las infecciones bacterianas más 
prevalentes son causadas por Acinetobacter spp. (26%), seguido por 
Pseudomonas spp. (18%) y Klebsiella spp. (9%). En otros países como 
Estados Unidos, las infecciones nosocomiales son la sexta causa principal de 
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muerte. Aproximadamente 99.000 muertes se producen anualmente en este 
país como resultado de infecciones adquiridas en hospitales. P. aeruginosa 
representa el 11-13,8 % de estas infecciones y es la cuarta causa de infección 
quirúrgica (9,5 %) de acuerdo con lo reportado por el Sistema Nacional de 
Vigilancia de Infecciones Nosocomiales de Estados Unidos [125]. Datos 
similares se han registrado en Europa [126].  
 
Las infecciones quirúrgicas asociadas a implantes por biopelículas son 
causadas por la adhesión de bacterias a las superficies. Los sitios más 
comúnmente afectados en las prótesis óseas son el fémur (26%), la tibia 
(16%), bimaleolar (maléolo peroneo y maléolo tibial) (16%) y el húmero (8%), 
seguido por el radio, el cúbito y los huesos del tarso [127]. Tradicionalmente, 
las biopelículas se han investigado por los microbiólogos ambientales. Más 
recientemente, las biopelículas de interés médico han sido reconocidas por los 
microbiólogos clínicos y su investigación se ha convertido en uno de los 
campos de más rápido crecimiento microbiológico [128], considerándose una 
nueva ciencia llamada “Biofilmology” [129]. 
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Capitulo II 

Procedimiento Experimental 
 
 

2.1 Deposición de las películas delgadas 
 
En el presente trabajo realizamos la síntesis y caracterización de Ta, TaN y la 
bicapa Ta/TaN sobre sustratos de Titanio (Ti) y Acero Inoxidable Sandvik 
Bioline 316L (SS316LVM) utilizando la pulverización catódica RF con el 
propósito de utilizarlos como películas delgadas que tienen potenciales 
aplicaciones como implantes óseos. 
 
 

2.1.1 Deposición de las películas delgadas de Ta, TaN y Ta/TaN 
 
Un equipo de Pulverización Catódica RF (13.56 MHz - 90 W) ALCATEL DION 
300, se usó para la deposición de las películas delgadas. Un vacío inicial de 
(5x10-4 Pa) se alcanzó utilizando una bomba turbomolecular y durante todo el 
proceso hay constante circulación de agua para asegurar la refrigeración del 
cátodo y el ánodo. En la cámara fueron introducidos gases de alta pureza de 
Argón (99.999%) y Nitrógeno (99.995%), Dos manometros (Gefran 2400) con 
una precisión de 1.33x10-2 Pa se usaron para medir la presión parcial de N2 y 
la presión total de los gases (Ar+N2) . Para la deposición se utilizó un cátodo de 
Tántalo Johnson Matthey de (99.96% de pureza) de 50 mm de diámetro y 3 
mm de espesor. La distancia entre el cátodo y el ánodo es de 60 mm.  
 
Dos tipos de sustratos fueron utilizados para realizar un estudio detallado: 
titanio (99.9% de pureza) y acero inoxidable sandvik bioline 316LVM. Ambos 
sustratos fueron preparados devastando (láminas de carburo de silicio de 120, 
240 y 600) y puliendo las superficies hasta un acabado especular (paños con 
soluciones de alúmina con tamaño de grano de 3, 1 y 0.05 micras) y luego 
fueron introducidas en un baño ultrasónico durante 5 minutos a una frecuencia 
de 20 MHz con acetona, etanol y agua desionizada y fueron secados usando 
aire comprimido. Adicionalmente se realizaron deposiciones sobre láminas de 
vidrio portaobjetos de microscopio y Silicio orientado Si (111).  
 
Antes de la deposición el cátodo fue limpiado con un bombardeo de Argón 
durante 20 minutos usando una presión de gas de 30 Pa, con el propósito de 
descontaminar la superficie del blanco ya que el Tántalo es un metal ávido por 
el oxígeno y puede sufrir procesos de oxidación o nitruración debido a 
anteriores deposiciones realizadas con este mismo blanco, durante esta parte 
del proceso el sustrato está protegido por una cubierta. Luego de fijar los 
parámetros previamente determinados [25], se inició el proceso de deposición 
de las películas delgadas, los parámetros utilizados se presentan en la tabla 
2.1. Las películas de Ta se depositaron durante 30 minutos bajo una atmósfera 
de Ar a una presión de 6.5 Pa. Las películas delgadas de TaN se depositaron 
bajo el régimen de pulverización catódica reactiva con una mezcla de gases 
Ar/N2 ajustando que la presión parcial de N2, PN2/(PAr+PN2) fuera del 2%. La 
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bicapa Ta/TaN fue depositada en dos pasos: primero se depositó la capa de 
TaN según las condiciones expuestas más arriba y un flujo de nitrógeno 
constante mientras que la presión en la cámara fue controlada durante todo el 
proceso. Luego sin romper el vacío se depositó la capa de Ta siguiendo el 
procedimiento descrito anteriormente. El espesor de las capas de Ta y TaN fue 
de 300 nm cada una y 600 nm para la bicapa. Sobre el sustrato de vidrio se 
realizó una deposición de 1µm de espesor obtenida en un tiempo de 100 
minutos y deposiciones de 300 nm de espesor de Ta, TaN, y Ta/TaN sobre el 
silicio orientado (111). 
 
 

Capa Depositada 
Parámetros de Deposición 

./01234!5/!

,678//-!

PN2/(PN2+PAr) 
(%) 

P Plasma 
(W) 

Espesor 
(nm) 

Tiempo 
(min) 

Ta/Vidrio 50   90 1000 100 
TaN/Vidrio 50 2% 90 1000 100 

Ta 50   90 300 30 
TaN 50 2% 90 300 30 

 
Tabla 2.1. Parámetros de deposición de las capas depositadas. 

 
 

A continuación se esquematizan en la figura 2.1, las películas delgadas 
depositadas de acuerdo al procedimiento descrito anteriormente. 

 

 

 

Figura 2.1. Representación esquemática de las películas delgadas 
depositadas. 
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2.2 Estudios de inmersión en fluido corporal simulado 

 

2.2.1 Síntesis del Fluido Corporal Simulado 

 

Para evaluar la capacidad de los recubrimientos obtenidos para formar una 
capa de fosfato de calcio sobre su superficie se realizaron estudios de 
inmersión en fluido corporal simulado (FCS). El FCS es una solución salina con 
una concentración similar al plasma humano. Los ensayos se realizaron a una 
temperatura de 37 °C, utilizando el FCS descrito por Kokubo et al [100], el cual 
tiene una composición similar al plasma humano como se muestra en la tabla 
2.2. 

 

Ión 
Concentración plasma  

sanguíneo (mM) 
Concentración Kokubo  

SBF (mM) 
Na+ 142.0 142.0 
K+ 5.0 5.0 

Mg+2 1.5 1.5 
Ca+2 2.5 2.5 
Cl- 103.3 148.8 

HCO3
- 27.0 4.2 

HPO4
-2 1.0 1.0 

SO4
-2 0.5 0.5 

 
 

Tabla 2.2. Comparación de la concentración de iones en el plasma sanguíneo 
humano y en el FCS de Kokubo [100]. 

 
 

 
Para la preparación del FCS descrito por Kokubo se mezclaron en 500 ml de 
agua destilada los reactivos mostrados en la tabla 2.3. Los reactivos se 
añadieron uno por uno siguiendo el orden que aparece en la tabla 2.3 y 
esperando a que se disolvieran completamente antes de añadir el siguiente. La 
solución obtenida se llevó a un pH de 7.25 a 37 °C mediante la adición de 
trishidroximetilaminometano (CH2OH)3CNH2 y finalmente se le añadió agua 
destilada hasta completar 1L de disolución. 
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Orden Reactivo Cantidad (gr/l) 
1 NaCl 8.035 
2 NaHCO3 0.355 
3 KCl 0.225 
4 K2HPO4 . 3H2O 0.231 
5 MgCl2 . 6H2O 0.311 
6 HCl (1M) 39 ml 
7 CaCl2 . 2H2O 0.292 
8 NaSO4 0.072 
9 CNH2(HOCH2)3 6.118 

 
Tabla 2.3. Reactivos y orden de adición para la peparación del FCS de 

Kokubo [130]. 

Se realizó una evaluación cualitativa con dos tipos de FCS, el primero 
siguiendo la receta de la tabla 2.3 y otro adicional donde se adicionó 1.5 de 
K2HPO4 . 3H2O (0.347 gr/l) y 1.5 de CaCl2 . 2H2O (0.438 gr/l) para evaluar cuál 
de los dos prolifera mejor la deposición de fosfato de calcio. 
 
Se seleccionó el FCS enriquecido en 1.5 de K2HPO4 . 3H2O (0.347 gr/l) y 1.5 de 
CaCl2 . 2H2O (0.438 gr/l) y las muestras fueron inmersas en vasos de 
precipitado con 30 ml de fluido durante tres semanas. Para evitar la formación 
de bacterias se cambió el fluido cada tres días y se mantuvo a 37°C en fluido 
estático, luego las muestras fueron lavadas delicadamente con suficiente agua 
desionizada para eliminar los posibles restos de sales minerales que pueden 
precipitar durante el período de inmersión y fueron secadas al aire a 
temperatura ambiente. 
 
 

2.3 Cultivo Celular: Osteoblastos 
 
Para estudiar la biocompatibilidad de las películas delgadas depositadas se 
trabajo conjuntamente con el Laboratorio de Ingeniería de Tejidos de la 
Universidad Simón Bolívar para realizar el cultivo celular con osteoblastos 
mediante la colaboración de la Msc. Dayana de Menezes quien en su trabajo 
de grado de maestría realizó la extracción de osteblastos a partir de calvaria de 
rata neonata (apéndice A), la evaluación de la adhesión y biocompatibilidad de 
discos de SS316LVM y Ti con diferentes recubrimientos (apéndice B) y se llevó 
a cabo el protocolo para observación mediante fluorescencia con Faloidin- 
FITC/DAPI  (apéndice C) 
 
 

2.3.1 Protocolo para la preparación de las muestras para 
Microscopía Electrónica de Barrido 
 
Para poder observar las películas delgadas por microscopía electrónica de 
barrido para evaluar la biocompatibilidad de las mismas con los osteoblastos 
las muestras deben prepararse utilizando un protocolo biológico que consiste 
en la fijación y deshidratación de las células, como se detalla a continuación:  
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Fijación 
 

• Sumergir las muestras  en  2,5 Glutaraldehido en 0.1 M Buffer fosfato 
(Tampón Buffer Fosfato Salino PBS) pH 7,4 por 5 minutos. 

• Lavar con Buffer Fosfato 0,1 M.  Tres cambios de 5 minutos cada uno. 
• Lavar tres veces con agua destilada. Dos cambios  de 5 minutos y  el 

último de 15 minutos. 
   

Deshidratación 
 

• Etanoles: Series crecientes de 50, 70, 80, 90%.  Sumergir las muestras 
en la serie de etanoles siguiendo la escala anterior y dejar 10 minutos 
por una sola vez. 

• Sumergir en etanol al 100% una sola vez por 30 min. 
• Sumergir en el reactivo Hexamethyldisilazane (HMDS) durante 5 

minutos. 
• Almacenar en vacío hasta recubrir con Carbono para la posterior 

observación en el microscopio. 
 
 

2.4 Síntesis de Películas Delgadas Mesoporosas de Sílice  
 
Se hizo una preparación típica del sol a utilizar para depositar el recubrimiento 
con composición molar de 1TEOS:40EtOH:7.2x10-3F127:9.2H2O:0.21HCl, para 
ello se siguió el siguiente procedimiento descrito por Naik et al [131]:  
 
En un matraz de teflón se agregan 3.5 g de TEOS, 15.3 g de etanol, 2.45 g de 
agua destilada y 0.35 g de 1M de HCl en agitación constante durante 1 hora a 
65 °C para formar el sol de silicato. En otro matraz de teflón se disuelven 1.6 g 
de F127 en 15.3 g de etanol bajo agitación a temperatura ambiente para formar 
la solución del co-polímero tri-bloque. La solución que se utilizó para realizar la 
deposición se sintetizó mezclando el sol de silicato en la solución del co-
polímero tri-bloque bajo agitación durante 1 hora a temperatura ambiente. El 
sol final fue utilizado para depositar películas de sílice mesoporosa sobre 
sustratos de Titanio utilizando un “spin coating” casero. Se utilizaron varias 
condiciones de centrifugación para evaluar el efecto de esta condición en la 
homogeneidad y porosidad de la película depositada, en la tabla 2.4 se detallan 
las condiciones utilizadas. 
 

Película r.p.m ml 
1 3000 1 
2 3000 2 
3 4000 1 
4 4000 2 
5 5000 1 
6 5000 2 

 
Tabla 2.4. Condiciones de Síntesis por “spin coating” de las películas de Sílice 

mesoporosa depositadas sobre sustratos de Ti. 
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2.5  Ensayos de Biopelículas 
 
La metodología para la evaluación de la formación de biopelículas sobre los 
dos sustratos y las diferentes películas delgadas depositadas se realizó en el 
laboratorio de fisiología gastrointestinal del Centro de Biofísica y Bioquímica del 
Instituto Venezolano de Investigaciones Científicas cuyo desarrollo detallado se 
encuentra en [132], trabajo realizado por la MSc Ana Gutiérrez. Se inició con el 
cultivo bacteriano de La cepa de referencia P. aeruginosa ATCC 10145 fué 
utilizada en este estudio y seleccionada del listado disponible de cepas del 
Centro Venezolano de Colecciones de Microorganismos (CVCM, nro. 625, 
Caracas) de acuerdo con las características típicas de esta especie. Se evaluó 
la cinética de crecimiento de la cepa P. aeruginosa ATCC 10145 determinada 
por densidad óptica (DO) y contaje de células viables utilizando el colorante 
fluorescente cloruro de 5-ciano-2,3-ditolil tetrazolio (CTC; Polysciences, Inc.). A 
partir de colonias de las cepas P. aeruginosa ATCC 10145, CVCM 937 y LG 
Roraima incubadas a 37 °C por 12 h en agar cetrimide, se realizó la extracción 
de ADN cromosómico utilizando el kit QIAamp DNA Mini Kit (QIAGEN), 
siguiendo las instrucciones del fabricante. Para comprobar la presencia de ADN 
bacteriano se amplificó el gen 16S ARNr de eubacterias por la técnica de 
reacción en cadena de la polimerasa (PCR) utilizando los cebadores 8F y 
1525R. La presencia de genes de virulencia, biopelículas y QS se determinó 
mediante PCR de una ronda utilizando ADN molde de P. aeruginosa ATCC 
10145 y juegos de cebadores específicos para cada gen. Los productos de 
PCR se visualizaron mediante electroforesis (100 V por 40 min) en gel de 
agarosa al 2 % p/v en tampón tris-borato 0,5 X (TBE), observándose por 
transiluminación a través de una lámpara de UV. Las superficies de SS, Ti, 
SS/Ha y Ti/Ha fueron sintetizadas para tres períodos de estudio (24 h, 96 h y 7 
d), a diferencia de las superficies Ti/Ta y Ti/TaN que por razones de 
disponibilidad de los materiales sólo fueron preparadas para dos tiempos (24 y 
96 h). Las superficies fueron esterilizadas mediante irradiación en una fuente 
de Cobalto- 60 emisora de rayos gamma a una dosis mínima de 18 KGy en un 
irradiador JS-9500 (MDS Nordion, Canadá) ubicado en la Planta PEGAMMA 
del IVIC.  
 
  2.5.1 Ensayo in vitro de formación de biopelículas 
 
El inóculo se preparó a partir de P. aeruginosa ATCC 10145 crecida en agar LB 
por 12 h. Se tomaron varias colonias con un hisopo y se resuspendieron en 
caldo LB, ajustando la turbidez del cultivo espectrofotométricamente a 
DO600=0,035. Se colocaron 3 mL de este inóculo en pozos de placas de 
microtitulación (placas de 24 pozos) que contenían las superficies individuales. 
Se incubó a 37oC por 24-96 h para las superficies de Ta y TaN y por 24 h, 96 h 
y 7 d para las superficies de SS, Ti, SS/Ha y Ti/Ha.  
 
Los controles de las superficies se sumergieron en caldo LB sin inóculo 
bacteriano y se incubaron por 24 h, 96 h y/o 7 d. Adicionalmente, se sirvió en 
una placa de 12 pozos caldo LB sin inóculo ni superficie como control de 
esterilidad del medio de cultivo.  

Se utilizaron un total de 304 superficies, 128 para controles y 176 para la 
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formación de biopelículas. Fueron empleadas 3 réplicas de cada superficie 
para la cuantificación de biomasa, 3 réplicas para la cuantificación de 
polisacáridos, 3 réplicas para los ensayos de viabilidad y 2 réplicas para la 
observación por Microscopía Electrónica de Barrido.  

Se determinó la viabilidad directamente en las biopelículas formadas sobre las 
superficies utilizando la tinción CTC. Al finalizar cada tiempo de incubación, 2 
réplicas de cada superficie fueron retiradas de los cultivos y 2 réplicas de los 
controles fueron retiradas del medio LB, lavadas tres veces con PBS e 
inmersas en glutaraldehído al 2,5 % a 4°C hasta la preparación de estas 
muestras para MEB. Imágenes representativas fueron tomadas a partir de 10 
posiciones aleatorias en cada superficie. También se realizó la cuantificación 
de biomasa en las biopelículas y Producción de polisacáridos, proteínas y ADN 
en las biopelículas. En la observación por microscopía de fluorescencia se 
evidenciaron dos patrones en la distribución de los marcadores de 
polisacáridos, proteínas y ADN total. Las imágenes obtenidas por microscopía 
de fluorescencia para los ensayos de viabilidad y producción de polisacáridos 
fueron analizadas utilizando el software ImageJ (versión 1.48v). Se estudió la 
viabilidad celular para lo cual las microfotografías tomadas con filtro triple 
(RGB, por sus siglas en inglés RED-GREEN-BLUE) fueron divididas en tres 
canales (rojo, verde y azul); imágenes en rojo fueron utilizadas para el análisis 
de células viables. Además se evaluó la producción de polisacáridos, proteínas 
y ADN y la producción de piocianina y se realizó el análisis estadístico para los 
datos de viabilidad celular, producción de biomasa, polisacaridos, proteínas y 
ADN, así como piocianina,  

El análisis de las micrografías obtenidas por Microscopía Electrónica de Barrido 
de las los dos sustratos y las diferentes películas delgadas depositadas se 
realizó en el Laboratorio de Materiales del Centro de Ingeniería de Materiales y 
Nanotecnología del Instituto Venezolano de Investigaciones Científicas y es el 
principal objeto de estudio en este trabajo. 
 
 

2.6 Técnicas de Caracterización 
 
Las diferentes películas delgadas depositadas fueron caracterizadas desde el 
punto de vista estructural, morfológico, químico y mecánico por diferentes 
técnicas de caracterización tales como Difracción de Rayos X, Microscopía 
Electrónica de Barrido, Microscopía de Fuerza Atómica, Espectroscopía IR, 
Espectroscopía de fotoelectrones de Rayos X y Nanoindentación. 

 
 
2.6.1 Difracción de Rayos X (DRX) 
 

La caracterización estructural de las fases cristalinas obtenidas se realizó 
utilizando radiación de Cu Kα !! ! !!!"#$!!! mediante un equipo PANalytical 
X-Pert Pro MPD operando a 45 kV y 30 mA. Adicionalmente las películas 
delgadas sintetizadas fueron caracterizadas por Difracción de Rayos X de 
incidencia rasante con un difractómetro PANalytical X-Pert MRD θ-2θ, 
operando a 45 kV y 20 mA con un ángulo de 7° y una penetración estimada de 
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250 nm. Para el procesamiento de los datos de los difractogramas, se utilizó el 
programa PANalytical X-Pert HighScore Plus®. Este programa permitió reducir 
el ruido de fondo de la intensidad, suavizar, localizar e identificar los picos de 
intensidad en su respectivo ángulo de difracción 2θ. La identificación de las 
fases cristalinas se realizó utilizando la base de datos PDF del ICDD. 
 
 

  2.6.2 Microscopía Electrónica de Barrido (MEB) 
 
La observación de la microestructura de los materiales se ha realizado 
mediante dos microscopios electrónicos de emisión de campo de alta 
resolución un HITACHI S4800 y un FEI Inspec F50. Estas observaciones se 
combinaron con los análisis de EDS (Espectrometría de Rayos X por dispersión 
en la energía). Se tomaron micrografías de electrones secundarios para 
observar microestructura y electrones retrodispersados para distinguir 
diferencias cualitativas en composición de la superficie de las películas 
delgadas depositadas. 
 
 
  2.6.3 Microscopía de Fuerza Atómica (MFA) 
 
La evaluación de la microestructura de la superficie de las películas 
depositadas se realizó utilizando un microscopio de fuerza atómica Agilent 
5500 en modo: contacto intermitente (tapping mode) haciendo diferentes 
barridos sobre la superficie tomando la imagen topográfica y obteniendo a 
partir de las mismas los valores de rugosidad de las películas delgadas 
sintetizadas.  
 
 
  2.6.4 Espectroscopia Infrarrojo con Transformada de Fourier 
(FTIR) 
 
Utilizando la espectroscopía de infrarrojo con transformada de Fourier se 
caracterizó estructuralmente la Hidroxiapatita depositada sobre las películas 
delgadas sintetizadas, para ello se raspó este deposito de la superficie de las 
películas anteriormente inmersas en el fluido corporal simulado y el polvo 
obtenido se mezcló con bromuro de potasio y se coloco en una prensa a fin de 
obtener un disco fino transparente para ser colocado en el portamuestra de un 
equipo marca Perkin Elmer modelo FTIR SPECTRUM 100 para obtener los 
espectros de infrarrojo. 
 
 
  2.6.5 Espectroscopía de Fotoelectrones de Rayos X (XPS) 
 

La composición de las especies químicas en la superficie fue evaluada 
utilizando un equipo ESCALAB 250 (Thermo Electron). La fuente de Rayos X 
utilizada fue un haz monocromático de Al Kα (1486.6 eV) y la superficie 
analizada fue de 400 µm de diámetro. La señal de fondo fue eliminada usando 
el método de Shirley [133]. Las concentraciones atómicas de las especies 
químicas presentes en la superficie analizada fueron determinadas a partir del 
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área de los picos usando factores atómicos de sensibilidad reportados por 
Scofield [134]. Las energías de enlace de todos los niveles están referidas al 
enlace C-C del carbón C1s con una energía de 284.8 eV. 
 
 

2.6.6 Nanoindentación  
 

Mediciones de nanoindentación se realizaron en algunas de las películas 
depositadas utilizando un equipo BRUKER NANO CETR - APEX. Se utilizó un 
indentador piramidal de diamante tipo Berkovich con un radio de curvatura de 
aproximadamente 250 nm. La caracterización se llevo a cabo con una carga 
controlada, en donde se aplica la carga cuadráticamente con el tiempo para 
alcanzar el pico de carga dentro de los 5 segundos, seguido de la descarga de 
10 % de la carga. Los ciclos de descarga parcial múltiple (LMPU) se repitieron 
9 veces con el aumento progresivamente los picos de carga de 0,1 mN a 5 mN. 
El método de la pendiente de descarga se ha aplicado a cada ciclo de 
descarga parcial para determinar el módulo de elasticidad y la dureza.  
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Capitulo III 
 

Síntesis de Películas Delgadas de Ta, TaN y 
Ta/TaN 

 
 
En este capítulo presentaremos y discutiremos los resultados obtenidos en la 
síntesis y caracterización de las películas delgadas depositadas de Ta, TaN y 
Ta/TaN sobre los sustratos de SS316LVM y Ti.  
 
Estas películas han sido depositadas sobre sustratos metálicos de SS316LVM 
y Ti para desarrollar una superficie más bioactiva y biocompatible comparados 
con los sustratos de SS316LVM y Ti, metales usados comúnmente en los 
implantes óseos. El Ta y TaN se presentan como materiales prometedores por 
sus características bioactivas y sus propiedades químicas interesantes que 
promueven la osteointegración, pero el Ta presenta un inconveniente que es su 
alto costo, sin embargo las propiedades de un biomaterial están determinadas 
por sus propiedades superficiales por lo que al depositar una película delgada 
sobre los metales ya utilizados presenta un desarrollo en la deposición de 
superficies bioactivas a través de la modificación superficial usando la técnica 
de pulverización catódica RF donde se estudia la influencia del sustrato sobre 
la estructura, morfología y topografía de la capa depositada para analizar 
posteriormente su bioactividad, biocompatibilidad y actividad antibacterial. 
 
 

3.1 Los sustratos   

Las películas delgadas de Ta, TaN y Ta/TaN fueron depositadas sobre 
sustratos de Acero Inoxidable Bioline Sandvik 316LVM (SS316LVM de 10 mm 
de diámetro) y Titanio (Ti de 12 mm de diámetro y 99.9% de pureza) y Los 
sustratos fueron preparados hasta un acabado especular y lavados en baño 
ultrasónico con agua desionizada, acetona y etanol y secadas bajo aire 
comprimido, como ya fue descrito en el capitulo 2 sección 2.1.1. 
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Figura 3.1. Difractograma de los sustratos a) SS316LVM b) Ti. 

En la figura 3.1, se muestran los difractogramas correspondientes a los dos 
sustratos utilizados. Para el SS316LVM se encuentra una mezcla de la fase γ-
Fm3n y α-Im3m, identificados con las fichas cristalográficas [JCPDS 33-0945] y 
[JCPDS 35-1375] respectivamente. En el Ti fueron identificadas una mezcla de 
las fases hexagonal (P63/mmc) [JCPDS 44-1294] y cúbica (Fm3m) [JCPDS 88-
2321]. 
 
 

3.2 Deposición de las Películas Delgadas de Ta, TaN y 
Ta/TaN 
 
Las películas delgadas de Ta, TaN y Ta/TaN fueron depositadas siguiendo las 
condiciones experimentales detalladas en el capitulo 2 en la tabla 2.1. Las 
diferentes películas estudiadas se detallan en la tabla 3.1. 
 
 

Películas 
Delgadas Estructura 

Ta Ta (300 nm)/SS316LVM Ta (300 nm)/Ti 
TaN TaN (300 nm)/SS316LVM TaN (300 nm)/Ti 

Ta/TaN Ta (300 nm)/TaN (300 nm)/SS316LVM Ta (300 nm)/TaN (300 nm)/Ti 
 

Tabla 3.1. Diferentes Películas Delgadas Depositadas. 
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3.2.1 Microestructura de las Películas Delgadas Depositadas  

La observación de las diferentes secciones transversales se pueden ver en la 
figura 3.2, las películas depositadas presentan un crecimiento tipo columnar y 
en algunos casos se observan grietas que pueden ser atribuidas a tensiones 
residuales de las capas depositadas [135], [136]. 
 
 

 

Figura 3.2. Micrografías de las secciones transversales de las Películas 

Delgadas depositadas sobre Si: a) Ta/Si b) TaN/Si y c) Ta/TaN/Si. 

 
En las micrografías de la figura 3.2 además se observa que el crecimiento 
columnar ocurre en dos etapas compuestas primero por finas columnas, paso 
que es seguido por la formación de columnas de sección más grande, la 
primera etapa ocurre próxima a la superficie del sustrato donde los átomos 
depositados forman enlaces más fuertes con el sustrato que los enlaces que 
forman entre sí, pero cuando esta primera capa es sometida al esfuerzo 
elástico debido a por ejemplo un desajuste entre la red del sustrato y la red de 
la capa depositada, particularmente encontramos que la película de α-Ta 
depositada sobre el sustrato de SS316LVM presenta una orientación 
preferencial en el plano (110) esto implica un desajuste con el plano (111) del 
SS316LVM de alrededor de 14%, lo que podría explicar la delaminación 
observada en algunas películas de Ta depositadas sobre S316LVM ya que se 
genera una tensión, a medida que se van depositando nuevas capas a partir de 
la llegada de nuevos átomos, dicha tensión aumenta entre ellas y estos granos 
coalescen y se da lo que es similar al crecimiento tipo isla [114].  

El mecanismo de crecimiento tipo columnar que siguen estas películas está en 
concordancia con el modelo propuesto por Movchan y Demchisin [27] y 
Thornton [28], [29], el cuál se discute de manera general en la sección 1.3.2. 
Considerando la presión y la temperatura escogidos para sintetizar las 
películas delgadas bajo estudio en este trabajo (T = 298 K , P = 6.5 Pa ), las 
capas depositadas de Ta, TaN y Ta/TaN siguen el crecimiento descrito en la 
zona 1 (figura 1.4), con una estructura columnar y se observa porosidad entre 
dichas columnas (ver figura 3.2). Un esquema de cómo crecen las películas se 
muestra en la figura 3.3 y se discute etapa a etapa el proceso. 
 
Durante la primera etapa de la formación de películas delgadas sintetizadas 
por pulverización catódica los átomos llegan a la superficie con una baja 
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energía, de unos pocos eV. Ocurren dos procesos competitivos uno donde hay 
una fuerte interacción con la superficie donde los átomos pierden energía hasta 
alcanzar el equilibrio térmico con la superficie y quedan adsorbidos y un 
proceso donde la interacción es débil donde los átomos ceden una parte de su 
energía a la red y no se adsorben sino que ocurre un proceso de colisión 
inelástica [137]. Luego, los átomos adsorbidos vibran con la red a una misma 
frecuencia lo que puede llevar a la difusión de los átomos y eventualmente 
también pueden ser desorbidos. En todo este proceso el átomo que está 
siendo depositado cede energía al sustrato, la energía necesaria para que se 
active el proceso de desorción o difusión en la superficie.  
 
El proceso de adsorción es muy frecuente cuando la superficie se encuentra en 
presencia de un gas a cierta presión, la moléculas de dicho gas chocan contra 
la superficie interaccionando con ella. Lo que ocurre a continuación es que 
dependiendo de la naturaleza del gas existirán dos interacciones [114], una 
débil gobernada por las interacciones de Van der Waals donde lo que ocurre es 
una adsorción física o fisisorción, se da en gases inertes y moléculas con 
momento diporlar cero. La otra interacción está gobernada por la existencia de 
cierta afinidad química entre las moléculas del gas y los átomos de la 
superficie, dando origen a una interacción más fuerte de tipo electrónico, esta 
recibe el nombre de adsorción química o quimisorción pero se debe entender 
que no se está hablando de formaciones de compuestos sino de un pequeño 
enlace energéticamente más fuerte que el que ocurre en la fisisorción. Ambos 
procesos ocurren a medida que los átomos o moléculas se acercan a la 
superficie primero experimentando la atracción debida a la fuerza de Van der 
Waals que es de mayor alcance y luego a las de tipo químico con formación de 
los enlaces. 
 
Cuando los átomos son incorporados a la superficie el proceso de difusión 
coexiste y compite con el proceso de adsorción/desorción en estos procesos el 
parámetro más importante es la temperatura. A altas temperaturas se favorece 
la difusión y la desorción por lo que se querrá controlar la temperatura del 
sustrato, en nuestro caso no se realiza calentamiento adicional del sustrato. El 
cátodo y el ánodo se mantienen bajo constante refrigeración durante el proceso 
de síntesis para favorecer la incorporación y esto puede lograrse manteniendo 
controlada y baja la temperatura. Si se quiere formar una capa continua esto se 
verá favorecido por una alta energía de llegada de los átomos donde se 
favorezca el proceso de adsorción y una temperatura suficientemente baja del 
sustrato llevarán a que el número de átomos incorporados a la superficie sea 
igual al número de átomos incidentes en la superficie, a altas temperaturas del 
sustrato no se favorecerá la formación de una capa continua ya que el numero 
de átomos incidentes es mayor que el número de átomos incorporados pero 
este problema es posible de solucionar en procesos de pulverización ya que 
los átomos pueden alcanzar posiciones en la superficie no expuestas al flujo 
directo de los gases. En estos casos, la velocidad con que ocurre la 
pulverización permite obtener películas con un espesor más homogéneo e 
incluso con gran grado de cristalinidad.  
 
Los efectos de la temperatura del sustrato en las propiedades de la película 
delgada sintetizada han sido ampliamente estudiados en la literatura Liu et al 
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[138] encontraron que las propiedades mecánicas de las películas de TaN se 
veían fuertemente influenciadas por la cristalinidad de la capa depositada lo 
que a su vez está afectado por la temperatura del sustrato al llevar a cabo la 
deposición, encontrando que la dureza disminuye al aumentar la temperatura 
del sustrato. A altas temperaturas la movilidad de los átomos y las 
interacciones ion-sólido que tienen lugar cerca de la superficie de crecimiento 
activo son intensificadas. Durante el proceso de deposición, una mayor 
temperatura del sustrato aumenta la movilidad de átomos, y promueve el 
crecimiento de estructuras empaquetadas cerca de las condiciones de 
equilibrio termodinámico. En este caso lleva a la mejora de la unión entre Ta y 
N, y la disminución de los defectos tales como dislocaciones o apilamientos. 
Mientras tanto la nucleación de granos aumenta, el crecimiento del grano es 
más ordenado en ciertas direcciones. El aumento de la temperatura conduce a 
un crecimiento de grano, movilidad de las dislocaciones, y una mayor difusión 
entre las películas y los sustratos.  
 
La cristalinidad también se ve afectada por el parámetro temperatura, en 
numerosos estudios se ha reportado que bajo condiciones experimentales que 
no incluyen calentamiento adicional del sustrato en películas de Ta sintetizadas 
por pulverización catódica la fase β-Ta crece preferiblemente [44], [45], [47], 
[139], [140]. Gladczuk et al [47] reportan que al depositar películas de Ta a 
temperatura ambiente obtienen la fase β-Ta mientras que si calientan el 
sustrato comienzan a obtener una mezcla de fases β + α y por encima de 
400°C solo obtienen la fase bbc α-Ta. Esto debido al aumento de la movilidad 
de los átomos que van llegando en la superficie ya que la condensación de los 
átomos en sustratos fríos resultará en la deposición de fases metaestables 
desordenadas, cuando se aumenta la temperatura se favorece la deposición de 
la fase más ordenada α-Ta. También otro parámetro a considerar es el 
espesor, a mayores espesores se favorece la deposición de α-Ta debido a que 
ocurrirá la nucleación y se formaran grandes islas que coalesceran para luego 
expandirse y crecer formando una película delgada policristalina. 
 
Particularmente en nuestro trabajo no se realiza calentamiento adicional del 
sustrato y tal como lo reporta la literatura nuestras películas cristalizan en la 
fase β-Ta, además el espesor estudiado (300 nm) también contribuye a obtener 
esta fase cristalina. De acuerdo con las propiedades mecánicas nuestros 
resultados están en concordancia con lo reportado por Liu et al [138] ya que 
nuestros valores de dureza están por debajo de los reportado para el Ta y el 
TaN, una posible explicación para ello puede atribuirse al alto porcentaje de 
Oxígeno presente en la composición de nuestras películas tal y como ha sido 
reportado. 
 
Durante la segunda etapa una vez que se forma la primera capa, los nuevos 
átomos que van llegando se incorporan a la microestructura mediante procesos 
de difusión superficial y de adsorción, igual que ocurre en las etapas iníciales, 
pero también se pueden presentar nuevos procesos como la difusión a lo largo 
de los bordes de grano o bien hacia el interior para llenar poros y vías que  se 
han podido formar [114], por la colisión con otras especies adsorbidas, crecen 
como islas, se forman los granos de coalescencia y se forma la estructura que 
conocemos como columnar. En la segunda etapa de formación de la película, 
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los granos más grandes se unen a expensas de granos más pequeños 
creciendo perpendicular al sustrato, lo que lleva a la formación de la estructura 
columnar [34], [141].  
 
 
 

 

 
Figura 3.3.  Microestructura  de  las  Películas  Delgadas  depositadas:             

1. Nucleación 2. Crecimiento y Coalescencia 3. Crecimiento Columnar. [141]  
 

  

3.2.2 Estructura Cristalina de las Películas Delgadas Depositadas 
 

 
Con el propósito de comprender que estructura cristalina poseen las películas 
delgadas depositadas se hizó una comparación de los difractogramas 
obtenidos para cada una de las capas depositadas sobre diferentes sustratos 
usando alto ángulo (DRX convencional) e incidencia rasante. Se estudiarán las 
películas de Ta y TaN depositadas en sustratos de láminas de vidrio 
(portaobjetos de microscopia óptica) considerando que debido a la naturaleza 
amorfa del sustrato obtendremos información importante acerca de las 
cristalinidad de las capas depositadas. 
 
En la figura 3.5a) se puede observar que en la película de Ta depositada en el 

 

 
(b) 

1 

2 
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sustrato de vidrio (Ta/Vidrio con 1 µm de espesor) sólo hay dos reflexiones 
presentes en 37.13 y 66.58 2θ, estas reflexiones están asociadas a una fase de 
β-Ta tetragonal identificando los planos (330) y (720) de la ficha cristalográfica 
(JCPDS 25-1280). Para el Ta/SS316LVM (300 nm de espesor) se pueden 
distinguir claramente las reflexiones del sustrato policristalino y una única 
reflexión correspondiente al Ta asignada al plano (110) de la fase α-Ta cúbica 
(figura 3.5b). Para la película depositada sobre Ti (Ta/Ti 300 nm de espesor) 
que se encuentra en la figura 3.5c), las reflexiones características del sustrato 
de Ti están presentes. Adicionalmente se pueden distinguir dos reflexiones de 
baja intensidad que fueron identificadas como TiO teniendo en cuenta que es 
natural que se forme una capa de óxido sobre la superficie del Ti ya que este 
metal es conocido por ser ávido por el Oxígeno y se puede ver una región entre 
35.10 - 38.20 2ϴ donde hay un pico muy ancho donde se encuentran varias 
reflexiones correspondientes a la fase β-Ta identificada anteriormente y por las 
características de la reflexión decimos que es una fase nanocristalina. Se 
realizaron observaciones con MET (figura 3.4) y se observó la naturaleza 
nanocristalina de esta fase embebida en una matriz amorfa. Por lo tanto como 
ha sido reportado en numerosos trabajos [40], [43], [44], [140] la orientación 
cristalográfica de las películas delgadas de Ta depende fuertemente del 
sustrato y el espesor de las capas depositadas, se obtuvo β-Ta en los sustratos 
de vidrio y Ti y sobre el SS316LVM se formó la fase α-Ta. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 3.4. Micrografía TEM de la película de Ta depositada sobre SS316LVM. 
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Figura 3.5. Difractograma de alto ángulo de la película de Ta depositada sobre 
diferentes sustratos a) Vidrio b) SS316LVM c) Ti. 

 
 
En la figura 3.6 observamos la película de TaN depositada en los diferentes 
sustratos Vidrio, SS316LVM y Ti en todos los casos se formó la fase cúbica de 
este compuesto (Fm3m) identificada con la ficha [JCPDS 049-1283]. En la 
figura 3.6a), se encuentra el difractograma correspondiente a TaN/Vidrio donde 
se observa que presenta una orientación preferencial en el plano (200). El 
parámetro de red de esta película sobre los tres sustratos fue calculado usando 
el programa celref y se obtuvieron los siguientes resultados para 
TaN/SS316LVM 4.30 Å, 4.32 Å para TaN/Ti y sobre vidrio 4.33 Å. 
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Al depositarse el TaN sobre los diferentes sustratos se identificó mediante el 
análisis de los patrones de difracción de rayos x que la fase cristalina 
correspondiente es la cúbica identificada con la tarjeta [JCPDS 049-1283], pero 
al calcular el parámetro de red se observa que hay una variación en los valores 
sobre cada sustrato. Esta variación en el parámetro de red podría ser debido a 
la tensión de compresión residual. En métodos de síntesis de bombardeo 
iónico como lo es la pulverización catódica se puede generar la presencia de 
tensiones residuales en la deposición de películas delgadas de metales de 
transición [142]–[144], la variación de la tensión residual se atribuye a una 
disminución de la energía de los átomos expulsados desde la superficie 
objetivo (“target”), lo cuál esta directamente relacionado con la presión parcial 
de gas en la cámara en este caso la presión parcial de Nitrógeno. De hecho, 
cuando el contenido de nitrógeno en el plasma aumenta, el número de 
colisiones entre el material bombardeado y el gas se vuelve importante y los 
iones llegan a la superficie del sustrato con bajo consumo de energía, por lo 
que la variación en el parámetro de red puede explicarse por el efecto de los 
esfuerzos de compresión que pueden inducir una deformación de la malla, es 
decir, una reducción de las distancias interplanares y por lo tanto del parámetro 
de red debido a la diferencia entre el sustrato y la película depositada.  
 
La película de TaN depositada sobre vidrio presenta orientación preferencial en 
el plano (200) (figura 3.6a). Que una película delgada presente orientación 
preferencial depende de muchos factores, por ejemplo la concentración de 
nitrógeno como ha sido reportado anteriormente [34], [40], [47], [145]. Sin 
embargo se ha encontrado que no hay una tendencia clara en los resultados. 
Por ejemplo Bernoulli et al [40], reportan que obtienen la formación de un TaN 
amorfo para bajos porcentajes de flujo de nitrógeno (10%) y TaN cristalino para 
valores mayores de dicho flujo. Para valores entre el 20-40% encuentran una 
orientación preferencial en el plano (200) y para valores (<45%) una orientación 
preferencial en el plano (220). Nie [145] y Gladczuk [47] reportan orientación 
preferencial en el plano (200) para bajos porcentajes de flujo de nitrógeno 
(<8%) y en el plano (111) para concentraciones mayores de N2. Por otro lado 
Fréty et al [34] reportan fluctuaciones en la orientación preferencial con la 
concentración de nitrógeno. Para concentraciones del 2% se obtuvo 
orientación preferencial en el plano (111) cambiando al (200) para 
concentraciones entre 3.8 y 5.7%,  para un 7.3 % la orientación preferencial se 
encontraba en el plano (111) y (200) para concentraciones mayores. Estas 
discrepancias pueden ser atribuidas al complejo proceso de síntesis por 
pulverización catódica considerando la presión real de nitrógeno en la cámara y 
las diferentes condiciones experimentales. 
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Figura 3.6. Difractograma de alto ángulo de la película de TaN depositada 
sobre diferentes sustratos a) Vidrio b) SS316LVM c) Ti. 

 
Los difractogramas de las bicapas depositadas se muestran en la figura 3.7. 
Para Ta/TaN/SS316LVM mostrado en la figura 3.7a), se observan las 
reflexiones correspondientes al sustrato y dos reflexiones correspondientes al 
TaN cúbico (Fm3m) correspondientes a los planos (111) y (200) y la presencia 
de una mezcla de las fases α y β Ta con reflexiones en las siguientes 
posiciones 2ϴ 36.28 (410), 37.39 (330), y 39.24 (212) para la fase β-Ta y 38.50 
(110) para la fase α-Ta. En la figura 3.7b), la película depositada sobre Ti, 
Ta/TaN/Ti presenta las reflexiones del sustrato de Ti y los planos (111) y (200) 
del TaN cúbico, una región que abarca desde 33.50 - 39.50 2ϴ con una 
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reflexión muy ancha asociada a la fase β-Ta (P42/mnm) nanocristalina. Varios 
autores han reportado la formación de la fase α-Ta, β-Ta o una mezcla de 
ambas cuando se deposita Ta sobre una capa de TaN [46], [47] dependiendo 
de la concentración de nitrógeno o la naturaleza del sustrato [33]. En nuestro 
estudio estamos usando una concentración de nitrógeno del 2%, de acuerdo 
con lo reportado en la literatura para bajas concentraciones de N2 se obtiene 
una película delgada de β-Ta nanocristalina. 
 
 

 

Figura 3.7. Difractograma de alto ángulo de la bicapa Ta/TaN depositada sobre 
diferentes sustratos a) SS316LVM b) Ti. 
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Para poder analizar con más detalle la cristalinidad de las películas delgadas 
depositadas se analizaron las muestras utilizando Difracción de Rayos X con 
incidencia rasante para tratar de atenuar la contribución del sustrato en la 
intensidad de las reflexiones obtenidas en los difractogramas.  
 
Los difractogramas de las diferentes películas depositadas sobre SS316LVM 
se muestran en la figura 3.8. En la figura 3.8a), se observa una ancha reflexión 
en la región de 30.50 - 42.30 2ϴ que se atribuye a la fase tetragonal β-Ta. es 
importante señalar que cuando se analizó esta misma película con DRX de alto 
ángulo la fase identificada fue la cúbica α-Ta ya que la reflexión fue identificada 
con el plano (110) de esta fase ubicado en la posición 38.50 2ϴ, este resultado 
se puede interpretar considerando que la fase α-Ta se forma en las primeras 
columnas de la capa depositada con una orientación preferencial en el plano 
(110) pero debido al desajuste entre el sustrato y la capa depositada 
(aproximadamente 14%), ésta no es coherente, a medida que aumenta el 
espesor se forma sobre la fase α-Ta, la fase β-Ta tetragonal que no está 
influenciada por el esfuerzo generado por la red cristalina del sustrato, 
considerando que la penetración aproximada del haz de rayos X rasante es de 
250 nm. 
 
De estas observaciones podemos concluir que la fase α-Ta (Im3m) se forma 
primero con gran tensión, y a medida que aumenta el espesor se forma sobre 
esta la fase β-Ta tetragonal. La adherencia de esta película al sustrato es muy 
pobre y se observó en algunos casos delaminación como consecuencia del 
gran esfuerzo residual. Esto ha sido observado por Gladczuk et al [47] quienes 
reportan que la integridad de la película puede verse afectada por la presencia 
de una mezcla de fases α y β (figuras 3.5b), 3.7a) y 3.8a) y solucionan el 
problema calentando el sustrato a 400°C. Además también se ha reportado 
que la deposición de una capa α-Ta se consigue depositando previamente una 
delgada capa de TaN [40], [46], [146]. 
 
Los difractogramas correspondientes a las películas TaN/SS316LVM y 
Ta/TaN/SS316LVM se presentan en la figura 3.8b) y 3.8c) respectivamente. 
Para TaN/SS316LVM se observan las reflexiones (111) y (200) identificadas 
para la fase TaN cúbica y en el caso de la bicapa Ta/TaN/SS316LVM también 
se observan estas reflexiones y una reflexión ancha en la región  entre 31.00 – 
40.00 2ϴ correspondiente a la fase β-Ta tetragonal nanocristalina. 
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Figura 3.8. Difractograma de incidencia rasante de las diferentes películas 
delgadas depositadas sobre SS316LVM a) Ta/SS316LVM b) 

TaN/SS316LVM c) Ta/TaN/SS316LVM. 
 
 
Los difractogramas de incidencia rasante para Ta, TaN y Ta/TaN depositadas 
sobre Ti se presentan en la figura 3.9. El difractograma de la película delgada 
de Ta depositada sobre Ti se puede observar en la figura 3.9a), y se muestra 
una reflexión muy ancha ubicada en la región 33.50 - 41.50 2θ correspondiente 
a la fase β-Ta tetragonal nanocristalina, en esta región también están incluidos 
las principales reflexiones del sustrato de Ti. Para la película TaN/Ti en la figura 
3.9b), se observan las reflexiones características de la fase cúbica del TaN 
(111) y (200). La bicapa depositada sobre Ti (figura 3.9c) muestra una reflexión 
ancha identificada como la fase β-Ta tetragonal y las reflexiones del TaN. 
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Figura 3.9. Difractograma de incidencia rasante de las diferentes películas 
delgadas depositadas sobre Ti a) Ta/Ti b) TaN/Ti c) Ta/TaN/Ti. 

 
Grosser y Schmid [43] reportaron la dependencia con el espesor de la 
cristalinidad de películas de Ta depositadas en sustratos de vidrio. Para 
películas delgadas (<300 nm) obtuvieron la fase β-Ta tetragonal identificando 
los siguientes planos cristalinos (002), (212) y (413). Para espesores de ≈1 µm 
solo los planos (410) y (413) se lograron identificar correspondientes a lo que 
llamaron una fase β-Ta (tipo A) y para espesores >1 µm se encontró que la 
película depositada cristalizaba en la fase α. Adicionalmente estos autores 
reportaron una fase β-Ta (tipo C), caracterizada por una fuerte reflexión en la 
región 30.0 – 45.0 2ϴ atribuida a la fase nanocristalina β-Ta con una alta 
densidad de defectos muy similar a la obtenida en este trabajo. 
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Por lo tanto la naturaleza del sustrato influencia la fase cristalina obtenida para 
películas delgadas de Ta depositadas sobre SS316LVM y Ti. Se obtuvo una 
fase cúbica α-Ta (Im3m) sobre SS316LVM con pobre adhesión para la capa de 
Ta y una buena adhesión de esta capa cuando fue depositada sobre el TaN 
para la síntesis de la bicapa Ta/TaN, una capa β-Ta nanocristalina se formó 
sobre el Ti. 
 
Cualquiera que sea el sustrato utilizado, los patrones de difracción de rayos X 
muestran la formación de un Nitruro de Tántalo con estructura tipo NaCl 
(JCPDS 49-1283). Esta estructura consiste de dos subredes cúbicas centradas 
en las caras, una que contiene los átomos de Tántalo y los átomos de 
Nitrógeno que ocupan los sitios octaédricos de la otra subred (figura 3.10)  
 

 

Figura 3.10. Estructura Cristalina del TaN con estructura tipo NaCl. 
 
 

3.2.3 Tamaño de grano y rugosidad de las Películas Delgadas 
Depositadas 

 
Las películas delgadas depositadas exhiben un crecimiento tipo columnar 
(figura 3.2), además presentan una microestructura nanocristalina, con un 
tamaño de grano aproximado de entre 50 y 60 nm dependiendo del sustrato. El 
tamaño de los granos no es uniforme por lo que no se realizó ningún ajuste 
utilizando alguna función de distribución, simplemente se midieron los tamaños 
a partir de las micrografías en el software del microscopio y se tomó el tamaño 
más representativo en el área seleccionada.!
 
Al observar la microestructura de las capas depositadas en la figura 3.11, se 
observa la típica microestructura llamada de tipo “coliflor” asociada a su vez 
con el crecimiento columnar observado (figura 3.2) y discutido en la sección 
3.2.1 además se puede ver que el tamaño de grano de las películas de Ta 
depositadas sobre Ti es ligeramente mayor (aproximadamente 60 nm) a los de 
la película de Ta/SS316LVM (aproximadamente 50 nm). Sin embargo ocurre lo 
contrario para la película de TaN, siendo este tamaño para TaN/Ti menor 
(aproximadamente 15 nm) comparado con TaN/SS316LVM (aproximadamente 
36 nm), recordemos que existe una capa de óxido de titanio (figura 3.6) que se 

!!" 
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deposita de forma natural sobre el Ti debido a la pasivación del mismo que de 
alguna manera puede afectar el crecimiento de la capa depositada. La 
microestructura de la bicapa Ta/TaN es diferente en ambos sustratos, la capa 
luce más densa sobre Ti. Hay que tener en cuenta que primero se deposita la 
película delgada de TaN sobre cada uno de los sustratos metálicos y luego 
sobre esta capa sin romper el vacío en la cámara se deposita la película 
delgada de Ta, por lo tanto la microestructura de esta película está influenciada 
por la capa depositada debajo de ella. Es evidente que el TaN sobre Ti tiene 
menor tamaño de grano que el TaN sobre SS316LVM resultando en un 
película de Ta más densa cuando la bicapa es depositada sobre el sustrato de 
Titanio y por lo tanto un tamaño de grano más pequeño. 
 
 
 

 
 
 

Figura 3.11. Microestructura de la superficie de las diferentes Películas 
Delgadas depositadas sobre SS316LVM y Ti. 

 
 
 
Los análisis realizados por EDX en todas las películas delgadas depositadas 
(figuras 3.12 – 3.17) revelan la presencia de oxígeno dentro de las capas, de 
una concentración de aproximadamente 30%. Estos resultados muestran la 
presencia de oxígeno en grandes cantidades. La presencia de oxígeno en 
estos materiales puede tener varios orígenes: presencia de Oxígeno 
remanente en la cámara al hacer vacío, alta reactividad del Tántalo con el 
Oxígeno, entre otros, aún hoy en día como reducir la concentración de Oxígeno 
en películas delgadas de metales de transición depositadas por pulverización 
catódica sigue siendo un problema difícil de resolver. 
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Figura 3.12. Espectro EDX para la película de Ta/SS316LVM. 
 

 

 

 
 

 
 
 
 
 
 
 
 

Figura 3.13. Espectro EDX para la película de TaN/SS316LVM. 
 

 

 
 
 
 

 
 
 
 
 
 
 
 

Figura 3.14. Espectro EDX para la película de Ta/TaN/SS316LVM. 
 
 
 

Elemento Ta O 
% Atómico 59.98 40.02 

Elemento Ta N O 
% Atómico 42.77 21.04 36.19 

Elemento Ta N O 
% Atómico 46.19 28.14 25.67 
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Figura 3.15. Espectro EDX para la película de Ta/Ti. 
 
 
 
 
 
 

 
 
 

 
 
 
 
 
 
 

Figura 3.16. Espectro EDX para la película de TaN/Ti. 
 

 

 
 
 

 
 
 

 
 
 
 
 
 

Figura 3,17. Espectro EDX para la película de Ta/TaN/Ti. 
 

Elemento Ta O 
% Atómico 61.69 38.31 

Elemento Ta N O 
% Atómico 40.95 23.82 35.23 

Elemento Ta N O 
% Atómico 41.00 22.72 36.28 
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Las imágenes tomadas por microscopía de fuerza atómica para las diferentes 
películas delgadas depositadas se muestran en la figura 3.18, se observa que 
la capa depositada tiene una microestructura homogénea y que la capa 
consiste esencialmente de una estructura granular que cubre toda la superficie. 
Se puede ver que existen diferencias en la topografía de las diferentes 
películas depositadas indicando que esta característica es sensible a la 
naturaleza del sustrato sobre el cual se está depositando la película delgada ya 
que las mismas fueron sintetizadas bajo similares condiciones experimentales 
discutidas en el capitulo 2. 

La rugosidad fue calculada a partir de las desviaciones en altura de los perfiles 
obtenidos y se listan en la tabla 3.2. Los valores de rugosidad de los sustratos 
antes de la deposición fueron de (7.82 ± 0.78) nm para el SS316LVM y (1.50 ± 
0.15) nm para el Ti. La superficie de la bicapa exhibe una topografía 
homogénea sobre ambos sustratos con una rugosidad media de (2.0 ± 0.2) nm. 
Para la película de Ta sobre SS316LVM fue de (10.0 ± 1.0) nm y sobre Ti fue 
de (4.0 ± 0.4) nm. Además la microestructura de ambas películas luce bastante 
homogénea. La topografía de la película de TaN sobre Ti es muy inhomogénea 
a pesar de que su valor medio de rugosidad fue de (10.0 ± 1.0) nm similar a 
Ta/SS316LVM. Sin embargo las microestructuras son muy diferentes. Por el 
contrario TaN sobre SS316LVM muestra una microestructura uniforme con una 
rugosidad media de (4.0 ± 0.4) nm. 
 
 
N° Película Técnica de Síntesis Espesor (nm) Rugosidad (nm) 

1 SS316LVM --- --- 7.82 ± 0.78 

2 Ta/SS316LVM  RF Sputtering 300 10.0 ± 1.0  

3 TaN/SS316LVM RF Sputtering 300 4.0 ± 0.4 

4 Ta/TaN/SS316LVM RF Sputtering 600 2.0 ± 0.2 

5 Ti --- --- 1.50 ± 0.15 

6 Ta/Ti RF Sputtering 300 4.0 ± 0.4 

7 TaN/Ti RF Sputtering 300 10.0 ± 1.0 

8 Ta/TaN/Ti RF Sputtering 600 2.0 ± 0.2 

 
Tabla 3.2 . Valores de Rugosidad medidos a partir de las imágenes de MFA. 

 
 
La rugosidad de las películas delgadas está influenciada por diversos factores, 
se ha reportado en la literatura que la presión parcial de nitrógeno no afecta la 
rugosidad de la capa depositada manteniéndose constante tal y como lo 
reportan Nie et al [145] y Nazon [25]. La rugosidad se ve afectada por el 
espesor de la película depositada aunque hay discrepancias en las tendencias 
de los resultados tal y como lo reportan Riekkinen et al [135] y Stavrev et al [45] 
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con un aumento de la rugosidad de 0.41 a 1.77 nm, asociado con un aumento 
del tamaño de grano de 24 a 36 nm cuando la presión parcial de nitrógeno 
aumenta en un 5 a 15%. También Stavrev et al [45] reportan un aumento de la 
rugosidad de las capas de nitruro de tántalo con un espesor de 1.5 µm, de 0.62 
a 1.78 nm cuando el flujo de nitrógeno aumenta de 15 a 40%. Por lo que no 
existe una idea clara de qué factores influencian o no la rugosidad. En nuestro 
trabajo no variamos la presión parcial de Argón o Nitrógeno ni el espesor pero 
la dispersión de los valores obtenidos puede estar relacionada con la 
naturaleza del sustrato (SS316LVM (7.82 ± 0.78) nm, Ti (1.50 ± 0.15) nm y en 
el caso de la bicapa TaN (10.0 ± 1.0) nm sobre SS316LVM y (4.0 ± 0.4) nm 
sobre Ti), así como el estado de la superficie de los mismos antes de la 
deposición ya que cada uno tiene una rugosidad diferente previa a la 
deposición de la capa, que generan un cambio en los mecanismos de 
crecimiento y por lo tanto la microestructura de capas delgadas depositadas 
[147]. 
 
 

 
 

Figura 3.18. Imágenes de Microscopía de Fuerza Atómica de las diferentes 
Películas Delgadas depositadas sobre SS316LVM y Ti. 

 

3.2.4 Análisis químico de la superficie de las Películas Delgadas 
depositadas 

 
La Espectroscopía de Fotoelectrones de Rayos X (XPS) fue utilizada para 
analizar la composición química de las especies en la superficie y se presentan 
en las figuras 3.19 – 3.22 
 
Como ya se discutió en los espectros EDX (figuras 3.12-3.17) el Oxígeno se 
encontró en todas las películas delgadas depositadas. En la figura 3.19, se 
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muestra el espectro O (1s) para las capas depositadas sobre SS316LVM y Ti. 
Una envolvente con dos señales se observa para las películas de Ta y Ta/TaN 
en ambos sustratos. Un pico alrededor de 530.45 eV se atribuye a la formación 
de un óxido de Tántalo [148], [149] y el pico en 531.95 eV está relacionado con 
el enlace O-C [150] debido a la oxidación de la superficie y a la contaminación 
con carbón de la capa depositada durante la transferencia y almacenamiento 
de la muestra. Se puede notar que la intensidad de la señal de la especie 
química O-C es mayor en Ta/Ti y Ta/TaN/SS316LVM denotando un mayor 
grado de contaminación en la superficie. 
 

 

 
Figura 3.19. Espectros XPS del O 1s para las diferentes Películas Delgadas 

depositadas sobre SS316LVM y Ti. 
 
El espectro de Ta (4f) para Ta/SS316LVM y Ta/Ti se muestra en la figura 3.20, 
los resultados para ambas capas depositadas son similares. El espectro 
incluye las líneas Ta (4f7/2) y Ta (4f5/2), a partir de la deconvolución se observan 
cinco señales en diferentes valores de energía entre 20 – 30 eV. Las señales 
de Ta+5 (Tántalo en su forma de óxido estable Ta2O5) en las energías 26.02 eV 
[149] y 27.91 eV [151]. Un pico en 24.66 eV atribuido a TaOx [149], [152]. Una 
señal en 23.58 eV asignada al enlace Ta-C [149] debido a la contaminación de 
la superficie de la capa depositada y también se observó una señal 
correspondiente al Ta0 (Tántalo en su forma metálica) con una energía de 
enlace de 21.57 eV [152]. Como vemos en el espectro de XPS correspondiente 
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al Ta muestra varios estados de oxidación, lo cuál es de esperarse debido a la 
naturaleza del Ta de ser un metal de transición con una alta afinidad por el 
Oxígeno. Este Oxígeno se pudo haber incorporado a la capa depositada 
durante la síntesis o mientras se llevaba la película de un lugar a otro o 
mientras estuvo almacenada, formándose una capa de óxido que cubre la capa 
de Ta metálica depositada [149], [151], [153]. 
 
 

 

Figura 3.20. Espectros XPS del Ta 4f para Ta/SS316LVM y Ta/Ti. 
 

En las bicapas Ta/TaN/SS316LVM y Ta/TaN/Ti se observa un comportamiento 
diferente al obtenido para el Ta depositado directamente sobre los sustratos 
metálicos. El espectro de Ta en la bicapa (depositado sobre TaN) muestra un 
doblete correspondiente a la línea Ta (4d) en 230.50 eV y 242.20 eV (figura 
3.21) atribuido al óxido estequiometrico Ta2O5 [154], [155], el pico de baja 
energía del Ta+5 no se detecta en la bicapa sugiriendo que la capa de Ta2O5 
que se forma es de un espesor mayor por lo que el haz no penetra y no se 
puede detectar la otra señal observada en la película de Ta depositada sobre 
los sustratos metálicos. 
 

 

Figura 3.21. Espectros XPS del Ta 4d para Ta/TaN/SS316LVM y Ta/TaN/Ti. 
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Los espectros correspondientes para TaN/SS316LVM y TaN/Ti se muestran en 
la figura 3.22, con las líneas Ta (4f) y Ta (4p3/2) / N (1s), en ambas se 
encuentran los mismos tres estados químicos para Ta (4f7/2) en las energías 
24.67eV and 26.11eV asignados al Nitruro de Tántalo de acuerdo con lo 
reportado por Valleti et al [156] para películas de TaN sintetizadas por 
pulverización catódica. El pico Ta (4f5/2) en 28.01eV se puede identificar como 
TaOxNy [150]. En la parte de alta energía del espectro correspondiente a Ta 
(4p3/2) / N (1s) tenemos tres señales N (1s), Ta(4p3/2)  y Ta (4p3/2) observadas 
en los valores de energía 396.48, 401.60 y 404.30 eV respectivamente, estos 
estados químicos corresponden a TaN [157], [158], TaNx [149] y TaOxNy [150], 
indicando la formación de Nitruro de Tántalo con diferentes estados de 
oxidación sobre los sustratos de SS316LVM y Ti. 
 
 

 
 
 

Figura 3.22. Espectros XPS del Ta 4f y  Ta 4p3/2/N 1s para TaN/SS316LVM y 
TaN/Ti. 

 
 
 
 



! '%!

3.2.5 Propiedades Mecánicas de las Películas Ta/SS316LVM y 
TaN/SS316LVM 

 
 
Medidas de nanoindentación se realizaron sobre el sustrato de SS316LVM 
para las capas de Ta y TaN. La evolución de la carga vs la profundidad se 
muestran en las figuras 3.23 y 3.24 respectivamente. Los cálculos de las 
propiedades mecánicas muestran una clara tendencia al incremento del 
Módulo de Young con la profundidad de contacto mientras que la dureza 
permanece uniforme a lo largo del mismo rango de profundidad. El cambio en 
el módulo puede ser explicado debido al incremento en la contribución del 
módulo elástico del SS316LVM que es mucho más alto en comparación con el 
módulo de elasticidad medido en la superficie a altas cargas, el módulo a la 
mayor profundidad es de aproximadamente 180 GPa, mientras que el efecto 
del sustrato decrece rápidamente hacia la superficie. 
 
La dureza (H), el Módulo de Young (E), y la relación H/E de Ta/SS316LVM y 
TaN/SS316LVM se muestran en la tabla 3.3 
 
 

N° Muestra Técnica de Síntesis Espesor (nm) H* (GPa) E* (GPa) H/E 

1 Ta/SS316LVM  RF Sputtering 300 6.8 ± 0.3 138.0 ± 8.7 0.04 

2 TaN/SS316LVM RF Sputtering 300 6.8 ± 0.2 166.0 ± 5.3 0.04 

    *promedio de 7 diferente posiciones a 30nm de profundidad de contacto y 20 puntos. 
 

Tabla 3.3. Dureza y Módulo de Young calculados para las películas 

Ta/SS316LVM y TaN/SS316LVM. 

Los valores de H y E reportados en la tabla 3.3, son los promedios de los 
valores tomados a 30 nm de profundidad, considerando que el espesor de la 
película es de 300 nm. El valor de dureza para ambas películas es de 6.8 GPa, 
mientras que el módulo de elasticidad es mayor para la película de TaN (166 
GPa) este valor es más bajo del reportado en la literatura pero puede ser 
atribuido a la cantidad de oxígeno presente en las películas delgadas 
depositadas tal y como lo evidencia el XPS (figuras 3.19 - 3.22) [138]. Es bien 
sabido que las propiedades mecánicas de las películas delgadas están 
estrictamente correlacionadas con las características propias de la película 
tales como microestructura, fase cristalina, tamaño de grano, defectos, limite de 
grano, textura, entre otros. Sin embargo, los valores reportados en este trabajo 
están de acuerdo con lo reportado en la literatura [40], [60], [146]. 
 
Se calculó la relación H/E, ya que da información de un valor de deformación 
elástica y esto puede correlacionarse a la resistencia al desgaste [159]. Las 
muestras exhiben una larga resistencia a la deformación elástica de 0.04, más 
alta que para el SS316LVM (0.01), y que para metales, cerámicas y aleaciones 
usadas en implantes para regeneración ósea [160], lo que hace pensar que 
mecánicamente ofrece una mejor alternativa para ser usado como biomaterial 
para implantes óseos. 
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Figura 3.23. Curva de carga - desplazamiento producida durante el contacto 

(izquierda) y Dureza calculada ! y resultados del Módulo de Young ∆ vs. 

Profundidad de contacto (derecha) para la película Ta/SS316LVM. 

 

 
 
 

Figura 3.24. Curva de carga - desplazamiento producida durante el contacto 

(izquierda) y Dureza calculada ! y resultados del Módulo de Young ∆ vs. 

Profundidad de contacto (derecha) para la película TaN/SS316LVM. 
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3.3 Deposición de las Películas Delgadas Meroporosas de 

Sílice. 
 
Películas delgadas de Sílice mesoporosa fueron sintetizadas sobre 

sustratos de Titanio usando el método químico de Sol-Gel para la creación de  
la estructura mesoporosa bien ordenada y luego por la técnica de spin-coating 
se depositó la película delgada usando el co-polimero tribloque F127 como 
agente director de la estructura. Fueron sintetizadas con el fin de proponer este 
sistema como solución a la formación de biopelículas en los implantes óseos 
tal y como se discutió en la sección 1.10 del capitulo 1 actuando como agente 
antibacterial. Las diferentes condiciones de síntesis se detallan en el capitulo 2, 
sección 2.4. 

 
Las películas fueron caracterizadas estructuralmente usando Difracción 

de Rayos X de bajo ángulo y su microestructura fue evaluada mediante 
observaciones con Microscopia Electrónica de Barrido. Los resultados se 
presentan a continuación. 

 
3.3.1 Estructura Cristalina de las películas delgadas mesoporosas 

de Sílice. 
 
En la figura 3.25 se muestra el difractrograma para la película delgadas de 
Sílice mesoporosa, este difractograma es típico para este tipo de estructuras 
ordenadas, se observa una reflexión principal en la posición 2ϴ 0.8-1.0º, 
sugiriendo un tipo de estructura de Sílice ordenada tal y como ha sido 
reportado [131], [161]. 

 
Figura 3.25. Difractograma de la Película Delgada de Sílice Mesoporosa. 



! '(!

3.3.2 Microestructura de las películas delgadas mesoporosas de 
Sílice. 

 

En la figura 3.26 se puede observar la microestructura de las 
películas delgadas de Sílice mesoporosa depositadas sobre Ti. 
Diferentes condiciones de síntesis fueron utilizadas al momento de hacer 
el “spin-coating” se tomaron 1 y 2 ml del sol previamente sintetizado la 
diferencia se puede observar en la figura 3.26a) (1ml) y 3.26b) (2ml) 
cuando el sistema se hizo girar a 5000 rpm, claramente se observa 
como la imagen 3.26a) muestra una película más fina y uniformemente 
depositada sobre el sustrato de Ti mientras que en la figura 3.26b) se 
observa una capa no uniforme con aglomerados y superposición del 
material.   

 
 

 
 

Figura 3.26. Micrografias de MEB de las películas delgadas de Sílice 
mesoporosa depositadas sobre Ti. a) c) d) y e) 5000 rpm 1 ml,                         

b) 5000 rpm 2 ml. 
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La morfología de todas las películas muestra la presencia de los mesoporos 
claramente separados por paredes rígidas de Sílice, sin embargo el arreglo en 
la distribución y tamaño (figura 3.26e) de los mesoporos no es uniforme. La 
accesibilidad de los poros en la superficie es muy alta ya que puede 
observarse claramente su posición sobre la superficie. 
 
El tamaño de los mesoporos es nanométrico y varía entre 5 y 10 nm como 
puede verse en la figura 3.26e). 
 
El mecanismo de formación de estas películas a partir de los reactantes TEOS 
y F127 envuelve la formación de micelas cilíndricas las cuales se organizan en 
dominios hexagonales bidimensionales [162]. Estos arreglos 2D tienden a 
alinearse en la superficie de la película en forma de capas que crecen 
paralelamente al sustrato, tras la condensación de la Sílice y la remoción del 
surfactante mesoporos de varias formas y tamaños se formarán en la superficie 
de la película (figura 3.26). Mesoporos más ordenados y uniformes se 
observan cuando se utiliza la cantidad de material adecuada para cubrir la 
superficie que se desea recubrir y que funcionará como el sustrato (figuras 
3.26a) y 3.26b) debido a que el espesor de la película será menor y ayudará a 
mantener un orden de largo alcance sobre toda la superficie de la película. 
 
Esta alineación de los dominios y por lo tanto la estructura final formada 
depende de varios factores tales como la velocidad de giro, la naturaleza 
(relaciones molares entre los reactantes) y cantidad depositada del Sol de 
Sílice, la humedad, el tratamiento térmico para evaporar el surfactante, entre 
otros factores. En nuestro caso sólo variamos la cantidad de Sol depositada y 
la velocidad de giro y se puede observar en las 3.25a) (1ml) y 3.25b) (2ml) 
cómo la microestructura la película depositada es sensible a pequeños 
cambios en estos factores.  
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Capitulo IV 

Síntesis de Recubrimientos de Hidroxiapatita por 
el método biomimético 

 
 
En este capítulo se mostrarán y discutirán los resultados de la obtención de 
recubrimientos de Hidroxiapatita sobre las películas delgadas de Ta, TaN y 
Ta/TaN mediante el método biomimético. 
 
Los materiales basados en Tántalo presentan una excelente alternativa para 
mejorar las propiedades relevantes para constituir un biomaterial ya que 
presentan una alternativa de recubrimientos biomédicos con mejores 
características. Para estos recubrimientos poder sustituir a los anteriores 
tendrán que tener entre sus características principales: no ser tóxicos ni 
reabsorbibles por el cuerpo humano, tener un excelente funcionamiento 
mecánico y tener una buena interacción con las células osteoblásticas. La 
Hidroxiapatita presenta una mejor biocompatibilidad que los otros 
recubrimientos estudiados, esta mejor biocompatibilidad se refiere a una 
reproducción celular más elevada y a una mejor adherencia de las células 
sobre la superficie de estos materiales [163]. Al depositar una capa de 
Hidroxiapatita sobre las películas delgadas basadas en Tántalo depositadas 
previamente buscamos evaluar la bioactividad [102] y mejorar la 
biocompatibilidad de estos sistemas. 
 
 

4.1 Obtención de recubrimientos de Hidroxiapatita por el 
método biomimético 

 
El método biomimético tiene cuatro ventajas principales: es un proceso a baja 
temperatura aplicable a cualquier sustrato, forma cristales de apatita parecidos 
al hueso teniendo alta bioactividad y buenas características de resorción, es 
igualmente depositado sobre o dentro de geometrías complejas y porosas y 
pueden incorporarse factores que estimulen el crecimiento del hueso, por lo 
que se utilizó este método para obtener recubrimientos de Hidroxiapatita 
siguiendo el procedimiento descrito en el capitulo 2, sección 2.2.  
 
 

4.1.1 Escogencia del Fluido Corporal Simulado a ser utilizado 
 
Se sintetizaron dos concentraciones de Fluido Corporal Simulado el 
convencional siguiendo la receta de la tabla 2.3 y otro adicional usualmente 
utilizado para acelerar el proceso de obtención del recubrimiento biomimético 
donde se adicionó 1.5 de K2HPO4 . 3H2O (0.347 gr/l) y 1.5 de CaCl2 . 2H2O 
(0.438 gr/l) [164]–[167], para ver cuál de los dos estimula mejor la deposición 
de fosfato de calcio y si logramos que este fosfato sea la hidroxiapatita 
estequeometrica.  
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En las figuras 4.1 y 4.2 se muestran las imágenes tomadas por microscopia 
óptica de las películas de Ta depositadas sobre ambos sustratos. 
 
En la figura 4.1 se presenta una serie de tres imágenes donde se observa la 
microestructura de la película de Ta/SS316LVM. Esta muestra también fue 
inmersa en fluido corporal simulado con las dos concentraciones bajo estudio 
(convencional y 1.5) para evaluar cualitativamente luego de 3 días cuál fluido 
corporal simulado aceleraba el proceso de deposición de la capa de apatita 
deseada para luego tomar esta concentración y llevar a cabo el estudio de 
inmersión durante un mayor período de tiempo. 
 
 

 
 

Figura 4.1. Microestructura de las películas de Ta depositadas sobre 
SS316LVM. 

 

En la figura 4.2 se presenta una serie de tres imágenes donde se observa la 
microestructura de la película de Ta/Ti, así como también se pueden observar 
las imágenes para la película HAp/Ta/Ti que fueron sumergidas en fluido 
corporal simulado convencional y 1.5 para evaluar cualitativamente luego de 3 
días cuál fluido corporal simulado aceleraba el proceso de deposición de la 
capa de apatita deseada y a partir de esta observación tomar dicha 
concentración y llevar a cabo el ensayo de inmersión durante un período de 
tiempo más largo. 
 
 

 
 

Figura 4.2. Microestructura de las películas de Ta depositadas sobre Ti. 
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En ambas figuras se observa que la microestructura de la película de Ta 
depositada sobre ambos sustratos es uniforme, suave y continua. Luego de 
sumergidas tres días en las dos concentraciones seleccionadas de fluido 
corporal simulado se puede ver cómo cambia la microestructura de la superficie 
tal y como ha sido reportado en la literatura [168]. En la imagen 
correspondiente al FCS convencional se muestra claramente cómo aparecen 
pequeños grupos separados de fosfatos de calcio que empiezan a depositarse 
sobre la superficie y en la imagen correspondiente al fluido corporal simulado 
1.5 estos pequeños depósitos se repiten un mayor número de veces en el área 
bajo estudio. Basándonos en esta observación que tomamos como una 
evaluación cualitativa de la capacidad del fluido de depositar la capa de apatita 
decidimos escoger el FCS 1.5 para realizar los ensayos de bioactividad por un 
período de tres semanas sin hacer ningún tipo de tratamiento a las superficies 
bajo estudio. 
 
El proceso de formación de estos fosfatos de calcio que se depositarán sobre 
las superficies estudiadas es importante de estudiar para nuestro 
entendimiento de cómo estas superficies exhiben propiedades bioactivas que 
permiten la proliferación de la deposición de apatitas de calcio más 
específicamente de la Hidroxiapatita. 
 
En el hueso se encuentra que la formación de cristales de apatita es precedida 
por una fase precursora de fosfato de calcio amorfo [169][170]. La nucleación 
puede ser homogénea, en ausencia de partículas extrañas o cristales en la 
solución, o heterogénea, en presencia de grupos o complejos en la solución. 
Ambos tipos de nucleación se conocen colectivamente como la nucleación 
primaria. La nucleación secundaria tiene lugar cuando la nucleación es 
inducida por la presencia de cristales de la misma naturaleza [171]. La 
nucleación homogénea es difícil de alcanzar debido a que difícilmente se logra 
eliminar totalmente las partículas sólidas en la solución. Mas aún, la nucleación 
heterogénea es energéticamente favorable en comparación con la nucleación 
homogénea [114], incluso bajo condiciones de baja supersaturación por lo que 
los mecanismos de nucleación secundaria serán más favorables. En la 
literatura se pueden encontrar diversos estudios acerca de modelos in vitro de 
crecimiento de HAp [172]–[174] que sugieren que la precipitación se inicia por 
una nucleación heterogénea.  
 
Se cree que tres tipos de fuerzas están presentes durante el proceso de 
nucleación de los sistemas sólidos - disolución acuosa, la interacción 
electrostática, interacciones de Van der Waals e interacciones de hidratación. 
La interacción electrostática se considera como el factor principal en la 
inducción de nucleación de fosfatos de calcio. Yamashita et al. [174] 
demostraron que la nucleación heterogénea de fosfatos de calcio ocurre en 
una superficie cargada negativamente. Una superficie cargada negativamente 
atrae a los iones positivos de calcio aumentando la velocidad de nucleación 
local de la apatita de la solución. También se puede esperar que la superficie 
cargada negativamente expulse a los aniones fosfato. Es bien sabido que el 
FCS está sobresaturado con HAp, fases amorfas de fosfatos de calcio y Octa 
fosfato de calcio. Este tipo de solución es metaestable y la nucleación puede 
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tener lugar si se producen pequeños cambios en la solución. La nucleación 
ocurre cuando se supera una barrera de energía de activación. Esta energía de 
activación se puede reducir aumentando el grado de supersaturación o por la 
disminución de la energía interfacial. La nucleación y el crecimiento de la fase 
termodinámicamente menos estable de fosfato de calcio ocurre en la 
superficie, seguido, de la nucleación y crecimiento de las fases más estables. 
 
La nucleación de las fases amorfas de fosfatos de calcio y Octa fosfato de 
calcio son energéticamente favorables ya que la energía superficial de la HAp 
es mucho mayor en comparación con las anteriores [172]. Se cree que la 
formación de las fases amorfas de los fosfatos de calcio ocurre a partir de 
pequeños aglomerados que están presentes antes de la nucleación lo que se 
ha denominado como una pre-nucleación. Sin embargo, el papel de estas 
agrupaciones de tamaño nanométrico como bloques de construcción para la 
formación de los fosfatos de calcio amorfos ha sido objeto de debate desde 
hace muchos años [175], y una serie de diferencias entre las predicciones 
teóricas y los resultados experimentales sugieren que la nucleación de los 
sólidos a partir de soluciones acuosas no se desarrolla a través de la vía 
clásica sino que sigue rutas más complejas.  
 
De manera general se puede esquematizar el proceso como una primera fase 
de la implantación, donde la disolución rápida de los recubrimientos solubles 
aumenta la formación de hueso, mientras que los fosfatos de calcio no solubles 
conducen a una mejor fijación entre el implante y el hueso. 
 
Con el fin de determinar qué fase de apatita se deposita sobre las superficies 
bajo estudio luego de tres semanas sumergidas en fluido corporal simulado 
1.5, se presentan a continuación los resultados obtenidos por las diferentes 
técnicas de caracterización y se discutirá cual es el mecanismo de formación 
de la apatita en la superficie y sus características (estructura cristalina, 
energías de enlace de las especies químicas presentes, morfología, topografía, 
rugosidad, dureza y módulo de Young) 
 
 

4.1.2 Estructura Cristalina de los recubrimientos obtenidos  
 
En la figura 4.3 se muestra el difractograma obtenido para la hidroxiapatita 
depositada sobre las distintas películas delgadas depositadas sobre 
SS316LVM. En la Figura 4.3a, se muestra el difractograma para 
HAp/Ta/SS316LVM luego de tres semanas en inmersión en el fluido corporal 
simulado 1.5, donde se observan los máximos de difracción correspondientes 
al sustrato de SS316LVM, la fase β-Ta de la película delgada depositada y en 
las posiciones 2ϴ (25.9º, 31.8º y 49.5º) correspondientes a los planos (002), 
(211) y (213) respectivamente, de la hidroxiapatita según la ficha cristalográfica 
(JCPDS 09-0432), además en la región de 32.0 - 43.0 2ϴ se observa una 
ancha reflexión que se atribuye a la fase tetragonal β-Ta y donde también se 
encuentran reflexiones correspondientes a la HAp (32.2, 32.9, 34.1, 35.5, 39.2, 
39.8, 40.5, 42.0 y 42.3 2ϴ). Para la figura 4.3b, el difractograma de la película 
HAp/TaN/SS316LVM también se observan los máximos de difracción 
correspondientes al sustrato y al TaN según las fichas cristalográficas (JCPDS 
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33-0945 y 49-1283 respectivamente) y los planos (002), (211) y (213) 
correspondientes a las HAp. El difractograma de la bicapa 
(HAp/Ta/TaN/SS316LVM) se muestra en la figura 4.3c, donde claramente se 
observan las tres reflexiones indicadas anteriormente para la HAp y las 
reflexiones atribuidas al sustrato, la fase β-Ta y el TaN, lo que corrobora la 
presencia de la fase de Hidroxiapatita en todos los casos luego de tres 
semanas de inmersión de las muestras en el fluido corporal simulado 1.5. 
 
 

 
Figura 4.3. Difractograma de incidencia rasante de las películas delgadas de 

HAp depositadas sobre a) Ta/SS316LVM b) TaN/SS316LVM                   
c) Ta/TaN/SS316LVM. 
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En la figura 4.4 se muestra el difractograma obtenido para la hidroxiapatita 
depositada sobre las distintas películas delgadas depositadas sobre Ti. En la 
Figura 4.4a, se muestra el difractograma para HAp/Ta/Ti, donde se observan 
los máximos de difracción correspondientes al sustrato de Ti, la fase β-Ta de la 
película delgada depositada y en las posiciones 2ϴ (25.9º, 31.8º, 32.2º, 32.9º y 
49.5º) correspondientes a los planos (002), (211), (112), (300) y (213) 
respectivamente, de la hidroxiapatita según la ficha cristalográfica (JCPDS 09-
0432), Para la figura 4.4b, el difractograma de la película HAp/TaN/Ti también 
se observan los máximos de difracción correspondientes al sustrato y al TaN 
según las fichas cristalográficas (JCPDS 44-1294 y 49-1283 respectivamente) y 
los planos (002), (211), (112), (300) y (213) correspondientes a las HAp. El 
difractograma de la bicapa (HAp/Ta/TaN/Ti) se muestra en la figura 4.4c, donde 
claramente se observan las cinco reflexiones indicadas anteriormente para la 
HAp y las reflexiones atribuidas al sustrato, la fase β-Ta y el TaN, lo que 
corrobora la presencia de la fase de Hidroxiapatita en todos los casos luego de 
tres semanas de inmersión de las muestras en el fluido corporal simulado 1.5. 
 
A partir de los difractogramas observados en las figuras 4.3 y 4.4 se corrobora 
que mediante el método biomimético se puede obtener que se deposite 
Hidroxiapatita directamente sobre la superficie, sin necesidad de aplicar ningún 
otro tratamiento superficial, en el difractograma de las películas sobre Ti se 
observan cinco reflexiones mientras que en el difractograma de las películas 
sobre SS316LVM sólo se observan tres, sugiriendo que el mecanismo de 
deposición de la HAp sobre las películas basadas en Ta cuyo sustrato es el Ti 
favorece la cristalinidad de la HAp por la naturaleza del Ti de ser un material 
más bioactivo que el SS316LVM tal y como se ha reportado en la literatura 
[176]–[179].  
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Figura 4.4. Difractograma de incidencia rasante de las películas delgadas de 
HAp depositadas sobre a) Ta/Ti b) TaN/Ti c) Ta/TaN/Ti. 

 

 

 



! ('!

4.1.3 Espectroscopia Infrarroja de Transformada de Fourier 

Las figuras 4.5 y 4.6 se muestran los espectros de FTIR para las muestras 
HAp/Ta/TaN/SS316LVM y HAp/TaN/Ti respectivamente.  
 

 
 

Figura 4.5. Espectro FTIR de la película HAp/Ta/TaN/SS316LVM inmersa en 
Fluido Corporal Simulado por tres semanas. 
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Figura 4.6. Espectro FTIR de la película HAp/TaN/Ti inmersa en Fluido 
Corporal Simulado por tres semanas. 

 
En ambas muestras se observan los picos de FTIR presentes en el espectro y 
son los típicamente reportados para la formación de Hidroxiapatita debido a la 
presencia de las bandas características de los grupos fosfatos e hidroxilos. Los 
cuatro modos vibracionales del PO

4
3- : en 963 cm-1 la banda característica de la 

tensión “stretching” simétrica no degenerada del anión fosfato (PO
4

3- modo ν
1
), 

en 470 cm-1 (PO
4

3- modo ν
2
), en 1029 y ~1095 cm-1 la tensión asimétrica del 

modo de vibración del grupo O-P-O (PO
4

3- modo ν
3
), y en 601-561 cm-1 la 

flexión asimétrica triplemente degenerada del grupo O-P-O (PO
4

3- modo ν
4
) 

[176], [180], [181]; así como también se puede observar la presencia de la 
banda de tensión del grupo OH- en 3572 cm-1 [180], [182], [183]. 
 
Las características de los espectros son similares a aquellos de la fase mineral 
del hueso [184], [185], además la presencia del doblete de modo de flexión 
alrededor de 601-561 cm-1 indica que la fase de HAp obtenida es una fase 
cristalina [186] y se corrobora la deposición de HAp sobre las superficies 
estudiadas y que además está de acuerdo con los resultados obtenidos por 
Difracción de Rayos X de incidencia rasante. 
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4.1.4 Análisis químico de la superficie de las Películas Delgadas 
depositadas 

 
La Espectroscopía de Fotoelectrones de Rayos X (XPS) fue utilizada para 
analizar la composición química de las especies en la superficie y se presentan 
en las figuras 4.7 – 4.10  
 
En la figura 4.7, se muestra el espectro O (1s) para las capas depositadas 
sobre SS316LVM y Ti luego de una inmersión de tres semanas en fluido 
corporal simulado. Una envolvente con tres señales se observa para las 
películas de Ta en ambos sustratos. Un pico alrededor de 530.45 eV se 
atribuye a la formación de un óxido de Tántalo [148], [149] y el pico en 531.95 
eV está relacionado con el enlace O-C [150] debido a la oxidación de la 
superficie y a la contaminación con carbón de la capa depositada durante la 
transferencia y almacenamiento de la muestra y un pico en 534.70 eV 
correspondiente al enlace O-P característico del compuesto HAp para la región 
externa [187], [188]. Se puede notar que para las películas de 
HAp/TaN/SS316LVM y HAp/TaN/Ti se observa en la deconvolución de las 
señales dos picos asignados al enlace O-P del compuesto HAp. 
 

 

Figura 4.7. Espectros XPS del O 1s para las Películas Delgadas HAp/Ta y 
HAp/TaN depositadas sobre SS316LVM y Ti. 
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Figura 4.8. Espectros XPS del O 1s para las Películas Delgadas HAp/Ta/TaN 
depositadas sobre SS316LVM y Ti. 

 
 
En los espectros de la bicapa (figura 4.8) para la señal O 1s, sólo se observan 
dos picos, un pico en 531.95 eV que está relacionado con el enlace O-C [150] 
debido a la contaminación con carbón de la capa depositada durante la 
transferencia y almacenamiento de la muestra y en la envolvente podemos ver 
cómo en 530.00 eV aparece un hombro que no se observa en la figura 4.7, 
este hombro fue identificado con la energía característica para el enlace OH-Ta 
[11]. Esta señal nos da una indicación del mecanismo de nucleación y 
crecimiento de la HAp en las superficies basadas en Tántalo estudiadas, el 
cuál será explicado detalladamente más abajo en este capitulo luego de 
presentar todos los resultados de XPS, describiendo las fases del proceso para 
la formación de Hidroxiapatita sobre las muestras estudiadas al ser sumergidas 
en el fluido corporal simulado 1.5. 
 
Los espectro de Ta (4f) para HAp/Ta/SS316LVM y HAp/Ta/Ti son similares a 
los mostrados en el capitulo 3, figura 3.20, al igual que en las bicapas 
HAp/Ta/TaN/SS316LVM y HAp/Ta/TaN/Ti se observa el mismo 
comportamiento. Un doblete correspondiente a la línea Ta (4d) en 230.50 eV y 
242.20 eV, similar al mostrado en la figura 3.21. 
 
Los espectros correspondientes a HAp/TaN/SS316LVM y HAp/TaN/Ti son 
análogos a los que se muestran en la figura 3.22, con las líneas Ta (4f) y Ta 
(4p3/2) / N (1s). En ambas se encuentran los mismos tres estados químicos 
para Ta (4f7/2) asignados al Nitruro de Tántalo y la presencia de un TaOxNy. En 
la parte de alta energía del espectro correspondiente a Ta (4p3/2) / N (1s) 
tenemos tres señales N (1s), Ta(4p3/2)  y Ta (4p3/2), cuyos estados químicos 
corresponden al TaN, TaNx  y TaOxNy, indicando la formación de Nitruro de 
Tántalo con diferentes estados de oxidación sobre los sustratos de SS316LVM 
y Ti que permanece sin modificarse luego de la inmersión de los mismos en el 
fluido corporal simulado durante tres semanas. 
 
En las figuras 4.9 y 4.10 se muestran los espectros de las señales de Calcio y 
Fósforo detectadas en las muestras luego de tres semanas de inmersión el 
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fluido corporal simulado.  
 
Encontramos dos picos en la señal de Ca2p (figura 4.9) el primer pico atribuido 
a Ca2p3/2 en 347.20 eV y el pico Ca2p1/2 en 350.70 eV, ambos están asociados 
a la hidroxiapatita [11], [187]–[189]. Cada pico mostrado en la señal Ca2p 
exhibe un doblete, lo cuál es típico para los óxidos de calcio [190].  
 

 

 
Figura 4.9. Espectros XPS del Ca 2p para las Películas Delgadas Películas 

Delgadas HAp/Ta, HAp/TaN y HAp/Ta/TaN depositadas sobre 
SS316LVM y Ti.  

 

El espectro mostrado en la figura 4.10 revela la formación de HAp, la señal P2p 
muestra una envolvente que abarca la región entre 132 – 135 eV, región donde 
se encuentra un pico en 133.2 eV asociado con el Calcio y Oxígeno 
correspondientes con la formación de HAp [11], [187]–[189], [191], [192]. 
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Figura 4.10. Espectros XPS del P 2p para las Películas Delgadas HAp/Ta, 

HAp/TaN y HAp/Ta/TaN depositadas sobre SS316LVM y Ti.  
 

De acuerdo con los resultados presentados hasta ahora en este capitulo las 
superficies basadas en Ta bajo estudio presentan la propiedad de precipitar 
HAp sin necesidad de realizar tratamientos superficiales en un período de tres 
semanas inmersas en el FCS. Como ya se discutió más arriba en la sección 
4.1.1, estas superficies tienen entonces la habilidad de inducir una nucleación 
heterogénea. Esta nucleación puede ser inducida por la existencia de ciertos 
grupos funcionales. Basándonos en los presentes resultados nuestras 
superficies poseen la habilidad de llevar a cabo el proceso de nucleación 
heterogénea. Sin embargo, como ha sido reportado en la literatura [11], [180], 
el aplicar el tratamiento superficial adecuado incidirá en la modificación de la 
tasa de formación de la HAp sobre la superficie acelerando el proceso. 
 
Comúnmente el proceso de formación de la HAp sobre las superficies de Ta se 
muestra en la figura 4.11. Es un proceso análogo a como se deposita la HAp 
en las superficies de Ti y Si, siguiendo el método biomimético [176], [177], 
[193]. 
 
Grupos de Ta-OH se forman en la superficie del Tántalo metálico debido a la 
hidratación de Sluggish [11] de la capa de pasivación del Óxido de Tántalo en 
la superficie en el FCS 1.5 (figuras 4.7 y 4.8) , estos grupos luego se van a unir 
con pequeñas cantidades de iones Ca2+ para formar una especie de Tántalato 
de Calcio no estequiométrico, en la siguiente fase esta especie química se 
combinará con los iones fosfatos para empezar la nucleación heterogénea con 
la formación de la fase amorfa de fosfato de calcio [194], luego el exceso de 
iones Ca2+ y PO4

3- serán adsorbidos en la superficie para formar la HAp, 
nuestro FCS tiene exceso de iones Ca2+ y PO4

3- lo cual contribuirá a que este 
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proceso ocurra más rápidamente ya que hay mayor cantidad de iones 
disponibles en el fluido adyacente para ser adsorbidos y aumentar la tasa de 
adsorción que prolifere más rápidamente la deposición.  
 
Si observamos el esquema de la figura 4.11 en el FCS están presentes otros 
iones que también participan en el proceso de nucleación y crecimiento de la 
HAp, los iones H3O

+ en el fluido van a ser consumidos por el intercambio de los 
iones Na+, lo que aumentará la concentración de iones OH- en el fluido 
circundante [11], esto también incrementará la actividad iónica producto de la 
apatita en el fluido y por lo tanto la tasa de nucleación se verá incrementada. 
 
No sólo los grupos Ta-OH siguen este mecanismo también lo hacen los grupos 
Ti-OH y Si-OH, ha sido reportado que estos grupos están cargados 
negativamente en ambientes fisiológicos como el FCS [195]–[197], esta carga 
negativa pudiera hacer más eficiente el enlace entre estos grupos y los iones 
Ca2+ y la subsecuente nucleación y crecimiento de la Hidroxiapatita en el 
cuerpo humano. 
 
 
 

 
 

Figura 4.11. Proceso de nucleación y crecimiento de Hidroxiapatita en el 
tiempo sobre una superficie de Tántalo inmersa en una solución de Fluido 

Corporal Simulado. 
 
 
 
 
 
 



! )$!

4.1.5 Microestructura y rugosidad de la capa de Hidroxiapatita 
depositada usando el método biomimético 

 

En la figura 4.12 se muestran las imágenes de microscopia Electrónica de 
Barrido de Alta Resolución para las películas delgadas basadas en Tántalo 
sobre sustratos de SS316LVM y Ti luego de tres semanas sumergidas en 
Fluido Corporal Simulado 1.5  
 
Las películas delgadas de Ta, TaN y Ta/TaN depositadas sobre los sustratos 
de SS316LVM y Ti, tienen una microestructura homogénea tipo coliflor (figura 
3.11), ahora en la figura 4.12 podemos observar cómo hay una capa que cubre 
dicha microestructura. 
 
En la figura mostramos las imágenes con dos micromarcas una de 50 µm que 
nos permite explorar cómo se deposita sobre la película delgada la nueva capa 
y una a mayor aumento con un valor de micromarca de 3 µm que nos muestra 
la microestructura de la nueva capa depositada.  
 
Luego de tres semanas de inmersión en FCS 1.5, se observa que se deposita 
una capa que va cubriendo la superficie. En las figuras correspondientes al 
sustrato de SS316LVM (figuras 4.12a), 4.12c) y 4.12e) se observan zonas 
donde no hay depósitos y otras zonas con aglomerados que son bastante 
gruesos y que parecieran no anclarse fuertemente a las superficies de Ta sino 
más bien dan la sensación de estar un poco sueltos. 
 
Las figuras 4.12g), 4.12i) y 4.12k) corresponden al sustrato de Ti, en estas 
imágenes se observa que la capa depositada de HAp cubre de manera más 
uniforme las superficies de Ta y en comparación con la capa depositada en las 
muestras con el sustrato de SS316LVM. Cualitativamente podemos decir que 
es un recubrimiento mas fino y no se observan aglomerados gruesos sino más 
bien aglomerados finos uniformemente distribuidos. 
 
De estas observaciones podemos decir que la naturaleza del sustrato 
influencia la calidad del depósito de HAp. Ya que buscamos un recubrimiento 
más fino y uniforme en lugar de aglomerados gruesos que son sensibles a 
desprenderse y fracturarse se podría elegir a HAp/Ta/TaN/Ti como el más 
idóneo donde se observa que luego de tres semanas el depósito es más 
uniforme y va cubriendo la superficie mas homogéneamente. 
 
Las imágenes 4.12b), 4.12d), 4.12f), 4.12h), 4.12j) y 4.12l) nos muestran la 
microestructura de la capa de HAp depositada y exhiben la típica estructura 
tipo coral que ha sido previamente reportada en la literatura [180] para los 
depósitos de HAp por el método biomimético. 
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Figura 4.12. Micrografias de MEB. a) y b) HAp/Ta/SS316LVM,                                         
c) y d) HAp/TaN/SS316LVM, e) y f) HAp/Ta/TaN/SS316LVM, g) y h) HAp/Ta/Ti,              

i) y j) HAp/TaN/Ti, k) y l) HAp/Ta/TaN/Ti. 
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En la figura 4.13 se muestra el espectro EDX para la película 
Hap/Ta/TaN/SS316LVM luego de estar sumergida tres semanas en el FCS 1.5 
y se observan las señales de Ca y P presentes en el espectro, para obtener la 
relación Ca/P presentadas en la tabla 4.1 se tomaron un promedio de 10 zonas 
donde se evaluó esta relación y son los resultados que se muestran a 
continuación. Se obtuvo un valor de 1.72 ligeramente más alto al 1.66 
correspondiente a la relación Ca/P de la HAp estequiométrica. 
 

 

Figura 4.13. Espectro EDX de la película delgada HAp/Ta/TaN/SS316LVM 
luego de la inmersión en FCS 1.5 durante tres semanas. 

 

 

Tabla 4.1. Tabla de cuantificación de elementos para la película delgada 
HAp/Ta/TaN/SS316LVM luego de la inmersión en FCS 1.5 durante tres 

semanas. 
 

En la figura 4.14 se muestra el espectro de EDX para la película Hap/Ta/Ti 
luego de estar sumergida tres semanas en el FCS 1.5 y se observan las 
señales de Ca y P presentes en el espectro. Para obtener la relación Ca/P 
presentada en la tabla 4.2 se tomaron un promedio de 10 zonas donde se 
evaluó esta relación y son los resultados que se muestran a continuación. Se 
obtuvo un valor de 1.66, reportado como la relación Ca/P de la HAp 
estequiométrica.  
 

 

Elemento Ta N O Ca P 

% Atómico 29.24 11.75 55.69 2.10 1.22 
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Figura 4.14. Espectro EDX de la película delgada HAp/Ta/Ti luego de la 
inmersión en FCS 1.5 durante tres semanas. 

 

 
 
 
Tabla 4.2. Tabla de cuantificación de elementos para la película delgada 

HAp/Ta/Ti luego de la inmersión en FCS 1.5 durante tres semanas. 
 
Esta técnica de carácter semicuantitativo nos permite encontrar las relaciones 
esperadas para la relación Ca/P lo que esta en concordancia con los resultados 
obtenidos por las diferentes técnicas de caracterización estructurales y 
químicas. 
 
La rugosidad fue calculada a partir de las desviaciones en la altura de los 
perfiles obtenidos y se listan en la tabla 4.3.  
 

N° Película Rugosidad (nm)         
0 semanas FCS 

Rugosidad (nm)             
3 semanas FCS 

1 Ta/SS316LVM  10.0 ± 1.0  12.5 ± 1.3 

2 TaN/SS316LVM 4.0 ± 0.4 8.0 ± 0.8 

3 Ta/TaN/SS316LVM 2.0 ± 0.2 10.0 ± 1.0 

4 Ta/Ti 4.0 ± 0.4 10.0 ± 1.0 

5 TaN/Ti 10.0 ± 1.0 12.5 ± 1.3 

6 Ta/TaN/Ti 2.0 ± 0.2 6.0 ± 0.6 

 
Tabla 4.3. Valores de rugosidad obtenidos a partir de las micrografías de MFA 

para las diferentes superficies basadas en Ta luego de la inmersión en FCS 1.5 
durante tres semanas. 

 

Elemento Ta O Ca P 
% Atómico 10.30 87.97 1.08 0.65 
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Luego de tres semanas en inmersión en FCS 1.5, rugosidad de la superficie de 
las películas basadas en Ta aumentó tal y como se observa en la tabla 4.3, y 
como ha sido reportado por otros autores [198], [199]. Esto debido a que 
empieza a depositarse la capa de HAp sobre la superficie por lo que ocurre el 
proceso de nucleación y el aumento registrado en la rugosidad ya que el 
núcleo Ca-P va creciendo consumiendo los iones Ca2+ y PO4

3- del fluido 
corporal simulado. Estos núcleos van creciendo y empiezan a coalescer dando 
como resultado que la capa de HAp se vuelva más densa y uniforme como 
puede verse en la figura 4.15. 
 

 

Figura 4.15. Imágenes de Microscopía de Fuerza Atómica de las diferentes 
Películas Delgadas depositadas sobre SS316LVM y Ti e inmersas en 

FCS 1.5 durante tres semanas. 
 

En la figura 4.15 se observa la imagen topográfica obtenida mediante 
microscopía de fuerza atómica de las diferentes superficies basadas en Ta 
luego, de tres semanas sumergidas en FCS 1.5. Se observa que la capa de 
Hidroxiapatita depositada luego de tres semanas sobre todas las superficies 
tiene una apariencia granular, es relativamente densa y tiene 
predominantemente una forma esférica y están integradas dentro o en la parte 
superior de las superficies previamente sintetizadas formando una capa 
uniforme. 
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4.1.6 Propiedades Mecánicas de las Películas 
HAp/TaN/SS316LVM y HAp/Ta/Ti inmersas en FCS 1.5 durante tres 
semanas 

 
 
Medidas de nanoindentación se realizaron sobre el sustrato las películas 
delgadas de HAp/TaN/SS316LVM y HAp/Ta/Ti luego de ser inmersas en FCS 
1.5 durante tres semanas. La evolución de la carga vs la profundidad se 
muestran en las figuras 4.16 y 4.17 respectivamente.  
 
Los cálculos de las propiedades mecánicas muestran en ambos casos un 
aumento del módulo de elasticidad y la dureza a los valores reportados en la 
literatura para distintos tipos de hueso [200]–[203]; Así como están en 
concordancia con los valores reportados para la HAp [204], [205]. Las gráficas 
exhiben una clara tendencia al incremento del Módulo de Young con la 
profundidad de contacto mientras que la dureza permanece uniforme a lo largo 
del mismo rango de profundidad. El cambio en el módulo para ambos sustratos 
puede ser explicado debido al incremento en la contribución del módulo 
elástico del SS316LVM que es más alto en comparación con el módulo de 
elasticidad del Ti efecto, que decrece rápidamente hacia la superficie. 
 
La dureza (H), el Módulo de Young (E) de las películas delgadas de 
HAp/TaN/SS316LVM y HAp/Ta/Ti luego de ser inmersas en FCS 1.5 durante 
tres semanas se muestran en la tabla 4.4 
 
 
     

 

 

 
*promedio de 7 diferente posiciones a 30nm de profundidad de contacto y 20 puntos. 

 
Tabla 4.4. Dureza y Módulo de Young calculados para las películas 

HAp/TaN/SS316LVM y HAp/Ta/Ti. 

 
Los resultados obtenidos para el módulo de elasticidad y la dureza aunque no 
son concluyentes y habría que hacer otros estudios, comparados con los 
valores reportados para el hueso, se han visto significativamente mejorados 
debido a la deposición de la capa de Hidroxiapatita. La presencia de esta capa 
fortalecerá entonces la calidad del hueso nuevo que crecerá, por lo tanto la 
superficie de implantes metálicos recubiertos con HAp no solo mejorará y 
acelerará la osteointegración como ya lo hemos visto mediante los resultados 
anteriores de este capitulo sino que también proporcionará una mejora en las 
propiedades mecánicas. 
 

 

N° Muestra H* (GPa) E* (GPa) 

1 HAp/TaN/SS316LVM  5.5 ± 0.2 153.1 ± 10.5 

2 HAp/Ta/Ti 5.6 ± 0.4 122.9 ± 4.8 
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Figura 4.16. Curva de carga - desplazamiento producida durante el contacto 

(izquierda) y Dureza calculada ! y resultados del Módulo de Young ∆ vs. 

Profundidad de contacto (derecha) para la película HAp/TaN/SS316LVM. 

 

 
 
 

Figura 4.17. Curva de carga - desplazamiento producida durante el contacto 

(izquierda) y Dureza calculada ! y resultados del Módulo de Young ∆ vs. 

Profundidad de contacto (derecha) para la película HAp/Ta/Ti. 
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Capitulo V 
 

Biocompatibilidad y Propiedades Antibacteriales 
de las diferentes superficies estudiadas. 

 
 
En los capítulos 3 y 4 se obtuvieron las películas delgadas basadas en Tántalo 
y la deposición sobre los mismos de recubrimientos de Hidroxiapatita y se 
realizó la caracterización en cuanto a sus propiedades físico-químicas. Para 
completar su evaluación en este capítulo se estudiaron algunos indicadores de 
la respuesta celular y actividad bacteriana de las superficies lo cual es 
indispensable para en análisis integral de un biomaterial. 
 
 

5.1 Respuesta Celular 
 
La efecto de los materiales basados en Ta y de la HAp sobre la respuesta en 
un tejido adyacente aún no ha sido plenamente descrito, a pesar de que varios 
autores han demostrado que la respuesta celular depende de las 
características físico- químicas de la superficie que estará en contacto con la 
célula, como composición química [206], [207], la cristalinidad [208] y la 
rugosidad [209]. Las características superficiales necesarias para una óptima 
osteointegración no han sido totalmente comprendidas. 
 
los estudios in vitro son el primer paso para la comprensión de la interacción 
material-célula dado que estos sistemas no presentan la complejidad de los 
sistemas in vivo. Los cultivos celulares son un procedimiento para el estudio de 
células vivas en un medio artificial que permite reproducir de forma bastante 
fiable las condiciones biológicas que las células tienen en su lugar de origen. 
Como nuestro interés es sintetizar y caracterizar películas delgadas que se 
utilicen como implantes óseos es necesario que exhiban propiedades de 
reparación y regeneración ósea por lo que el cultivo celular utilizado fue el 
proveniente de las células óseas concretamente osteoblastos que son células 
formadoras de la matriz ósea y se encuentran en el hueso que crece o se 
desarrolla. 
 

5.1.1 Observación mediante fluorescencia con Faloidin -
FITC/DAPI (ensayo de adhesión) 

 
La tinción mediante Faloidin-FITC y DAPI permite la visualización mediante 
fluorescencia de la célula. El faloidin se une a los filamentos de actina mientras 
que el FITC es un fluoróforo que se excita a 492 nm y emite en 518 nm (verde) 
permitiendo la visualización del citoesqueleto; y DAPI es un intercalador 
fluorescente de DNA que se excita a 358 nm y emite en 461nm (azul) y permite 
la visualización del núcleo [210].  
 
Se obtuvo en todas las muestras evaluadas una excelente biocompatibilidad. 
Esto se evidencia por una morfología adecuada de la célula la cual posee su 
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citoesqueleto extendido y maximizando el área de contacto y adhesión a la 
superficie del material (figura 5.1). Las muestras control sin recubrimiento de 
SS316LVM y Ti no se diferencian significativamente de las muestras con las 
películas delgadas basadas en Ta y el recubrimiento de Hidroxiapatita.  
 

 
 
 

Figura 5.1: Resultados obtenidos mediante faloidin-FITC/DAPI en cultivos de 
osteoblastos por 24 horas sobre las diferentes superficies. 

La adhesión es un paso esencial y tiene gran impacto en muchos procesos 
fisiológicos esenciales como por ejemplo respuesta inflamatoria, proliferación y 
diferenciación cuando el biomaterial es implantado en el cuerpo; asimismo, a 
través de una mejor adhesión se puede conseguir una mejor osteointegración 
de los implantes [211]. La topografía, composición, carga y estados químicos 
de la superficie de un biomaterial influencia la adhesión de los osteoblastos 
[212].  

El SS316LVM y el Ti han sido estudiados desde el punto de vista biocompatible 
y han exhibido buenas propiedades de adhesión celular tal y como observamos 
en la figura 5.1. Por otro lado, el Tántalo y superficies basadas en él, es un 
biomaterial de interés reciente para aplicaciones ortopédicas, por su alta 
resistencia a la corrosión y por ser bioactivo, estimulando la formación de una 
capa de apatita en presencia de fluido corporal simulado como lo evidencian 
los resultados mostrados en el capítulo 4 de este trabajo, así como también 
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tiene carácter osteoconductivo, sin embargo el alto costo asociado a este 
material dificulta utilizarlo como componente principal, por lo que se ha 
propuesto su uso como recubrimiento [213]. Frandsen et al, realizaron pruebas 
de adhesión y proliferación en un período de 3 semanas con nanotubos de 
titanio recubiertos con TiO2 y Ta, obtuvo que el Ta era más atractivo para las 
células que el recubrimiento de TiO2, en el resultado obtenido en este ensayo 
se obtuvo un comportamiento similar entre ambos recubrimientos, esto aunado 
a la alta concentración celular y al breve tiempo para el estudio de la adhesión, 
por lo que pareciera haber una respuesta inicial similar pero serían necesarios 
cultivos prolongados en el tiempo para determinar diferencias a nivel de 
proliferación y osteogénesis.  
 
Dado que tanto el SS316LVM como el Titanio son conocidos por una excelente 
biocompatibilidad, se puede asumir que todas las superficies evaluadas en este 
ensayo evidenciaron una biocompatibilidad equiparable a la de estos dos 
conocidos materiales concerniente a la estimulación de la adhesión, siendo 
acorde estos resultados a la bibliografía previamente mencionada. Los 
resultados obtenidos son significativos ya que se puede distinguir la morfología 
en respuesta al sustrato.  
 
 

5.1.2 Evaluación de la morfología celular 
 
 
Para llevar a cabo la observación de las células en las superficies estudiadas 
primero se necesita hacer una preparación especial de la muestra que consta 
de la deshidratación y fijación de las células sobre la superficie, dicho 
procedimiento se expone en detalle en el capitulo 2 sección 2.3.1. Las 
micrografías observadas a continuación en las figuras 5.2 y 5.2 corresponden a 
un único tiempo de incubación de 24h. 
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Figure 5.2 Micrografías de Microscopía Electrónica de Barrido de las células 
sobre los sustratos SS316LVM y Ti para un período de incubación de 24h. 
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Figure 5.3 Micrografías de Microscopía Electrónica de Barrido de las células 
sobre los sustratos de las distintas superficies estudiadas para un período de 

incubación de 24h. 
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Morfológicamente las células cultivadas sobre las diferentes superficies no 
presentan diferencias significativas. En todas las superficies se observó cómo 
las células osteoblásticas se adhieren adaptándose a las irregularidades de los 
recubrimientos con extensiones citoplasmáticas, por lo que los recubrimientos 
obtenidos presentan una rugosidad óptima para la adherencia de los 
osteoblastos y se puede decir que el anclaje de las células no depende de las 
fases presentes en los recubrimientos, ya que al comparar las figuras 5.2 y 5.3 
se puede ver que en todos los casos hay adherencia y proliferación de la célula 
a pesar del corto tiempo de cultivo (24h) lo que hace comparable las 
propiedades biocompatibles de los controles (SS316LVM y Ti) con las películas 
delgadas basadas en Ta y los recubrimientos de HAp. En la imágenes también 
se puede ver claramente como la célula cubre la superficie se adhiere y busca 
interconectarse con otra célula vecina a través de la prolongación de sus 
filipodios para comenzar la migración de la célula y su proliferación. 
 
Se observa que las células son planas, están bien adheridas a la superficie y 
exhiben la extensión completa de la matriz extracelular, mostrando un carácter 
osteconductivo. 
 
 

5.1.3 Observación mediante fluorescencia con Faloidin -
FITC/DAPI (ensayo de adhesión) de las Películas 
Delgadas de Sílice Mesoporosa depositadas sobre 
Titanio. 

 
 
Siguiendo la misma metodología de la sección 5.1.1 se evaluó la adhesión de 
los osteoblastos en estas superficies y se obtuvo que Las muestras fueron 
superficies afines para la adhesión celular, dado que se observó fenotipos 
celulares extendidos para maximizar el área de contacto con el material. No 
hubo diferencia perceptible entre la variable de la cantidad de material 
depositado que determina el espesor de la película delgada (1 ml ó 2 ml). Y las 
muestras con 5000 rpm presentaron una adhesión mucho mayor de células 
que las muestras de 3000 rpm, esto debido a que la velocidad de giro en el 
“spin coating”, está relacionado con la propagación del Sol sobre la superficie y 
la morfología del recubrimiento, arreglos más ordenados y uniformes se 
observaron cuando se depositaron las películas con 5000 rpm (figura 3.25) 
favoreciendo la adhesión celular sobre estas superficies . 
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Figura 5.4: Resultados obtenidos mediante faloidin-FITC/DAPI en cultivos de 
osteoblastos por 24 horas sobre las películas delgadas mesoporosas de Sílice 

depositadas sobre los sustratos de Ti. 
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5.2 Formación de Biopelículas y Respuesta Antibacterial 
 
Existen diversos sistemas para estudiar la adhesión bacteriana en superficies. 
Para ello, una superficie previamente preparada se superpone con una 
suspensión de bacterias durante un período de tiempo determinado. Las 
bacterias no adherentes se eliminan a través de lavados y las bacterias 
adheridas o biopelículas sobre la superficie se evalúan a través de diferentes 
métodos.  

Estudios previos han demostrado la formación in vitro de biopelículas sobre 
superficies comúnmente utilizadas en cirugías de reemplazo óseo SS316LVM y 
Ti, así como en aleaciones de Ti y recubrimientos como la HAp que pretenden 
promover la integración ósea y disminuir el éxito de colonización por 
microorganismos [18], [118], [120], [121]. P. aeruginosa es un patógeno 
importante en ambientes hospitalarios a nivel mundial y considerado modelo de 
estudio de biopelículas. Hasta la fecha y en lo que concierne a nuestra 
documentación los reportes de biopelículas de P. aeruginosa en superficies 
para prótesis no incluyen investigaciones en superficies recubiertas con TaN. 
Del mismo modo, en Venezuela no se disponen de estudios previos de la 
prevalencia de P. aeruginosa en infecciones de prótesis óseas y biopelículas 
sobre materiales dispuestos para ese fin.  

A continuación presentaremos los resultados obtenidos por Microscopía 
Electrónica de Barrido para determinar la morfología y distribución de las 
biopelículas sobre las diferentes superficies estudiadas. 
 
 

5.2.1 Adhesión bacteriana y morfología de biopelículas de P. 
aeruginosa por MEB  

 
La metodología para la preparación de las muestras se explica con detalle en la 
sección 2.5 del capitulo 2. 
 
La evaluación por MEB de las superficies controles incubadas sin inóculo 
bacteriano descartó la presencia de contaminantes. Se observaron surcos 
producidos por efecto del pulido en todas las superficies y rasgos 
característicos de las películas delgadas depositadas (figuras 5.5A, E, I, L, y 
O).  
 
Los materiales expuestos a los cultivos de P. aeruginosa ATCC 10145 
presentaron bacterias adheridas y/o formación de biopelículas con 
características diferenciales para cada uno de los materiales y tiempos de 
incubación. Imágenes representativas de SS316LVM (Figura 5.5B-D) y Ti 
(Figura 5.5F-H) mostraron entre 24 – 96 h microcolonias y formación de 
biopelículas tridimensionales con cuantiosa producción de matriz y aparente 
desprendimiento de la biopelícula a los 7 d, encontrándose mayor extensión y 
abundancia de estas biopelículas en el Ti. Por el contrario, las imágenes de Ta 
a 24 y 96 h mostraron escasos grupos de bacterias (Figura 5.5J y K), a 
diferencia del TaN que presentó exuberante crecimiento y formación de 
biopelículas con producción de matriz a las 24 h y su posible desprendimiento a 
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las 96 h (Figura 5.5M y N). Por otra parte, P. aeruginosa produjo en las 
superficies de HAp (Figura 5.5P-R) a las 24 h biopelículas cubiertas de matriz, 
seguido por una disminución de la agregación bacteriana a las 96 h y 
desprendimiento de las biopelículas a los 7 d, con notable deterioro de estas 
superficies debido a la adhesión bacteriana.  
 

 

Figura 5.5. Micrografías MEB que muestran la evolución de biopelículas de P. 
aeruginosa formadas in vitro sobre las diferentes superficies estudiadas. 

 

La presencia de matriz fue notoria en todos los casos de interacciones 
bacterianas en las biopelículas. En el Ti a 24 h se evidenció en alta 
magnificación (80.000X) la interacción de una bacteria con otra e inclusive con 
varias bacterias simultáneamente (Figura 5.6A, flecha blanca). Para este 
mismo tiempo, en la HAp se observó la interacción de una bacteria con la 
superficie y la extensión de matriz hacia una estructura de mayor tamaño 
(Figura 5.6B). Así mismo, en el SS316LVM a 96 h se apreció el vínculo que se 
produce entre la bacteria con la superficie y la biopelícula (Figura 5.6C).  

 

 

!HAp 

SS316LVM 

!

!

!

!

Ti 

Ta 

TaN 



! **!

 

 

Figura 5.6. Micrografías MEB que presentan con detalle la interacción entre 
bacteria-bacteria (A), bacteria-superficie (B) y bacteria-biopelícula (C). 

 
En todas las superficies fue evidente en los tiempos iniciales de formación de la 
biopelícula una distribución celular característica de forma concéntrica, 
ramificada y con extensiones desde un punto focal (Figura 5.7A-C).  

 

Figura 5.7. Distribución de bacterias en biopelículas de P. Aeruginosa.  

 
Esta caracterización nos permitió evaluar la adhesión, crecimiento, morfología y 
evolución de las biopelículas de P. aeruginosa ATCC 10145 en materiales 
noveles y comúnmente empleados para reemplazos óseos. Entre las 
superficies evaluadas, el Ti fue observado con mayor crecimiento de P. 
aeruginosa ATCC 10145 y formación de biopelículas tridimensionales 
altamente organizadas en relación al SS316LVM, Ta, TaN e HAp para todos 
los períodos de estudio (Figura 5.5). Otros estudios han encontrado por MEB 
mayor adhesión de P. aeruginosa y otras bacterias en el Ti con respecto al 
SS316LVM [18], [121]. 
 
Particularmente, en la película delgada de Ta/Ti fue observado por MEB un 
menor crecimiento de P. aeruginosa ATCC 10145 con respecto a las otras 
superficies evaluadas entre 24-96 h, tal como ha sido reportado para este 
microorganismo y esta superficie en 18 h en comparación con Ti [121]. 
 
Un estudio realizado con S. aureus y S. epidermidis encontró menor adhesión 
en Ta puro comparado con la película delgada de Ta/SS316LVM, Ti cp, 
aleaciones de Ti (Ti-6Al-4V) y SS316LVM rugoso y pulido en 1 h [117]. Por otra 

!

 

Figura 17. Imágenes de SEM que presentan con detalle la interacción entre célula-célula 

! ! !
Ti 24h HAp 24h SS316LVM 96h 

 

Figura 18. Distribución de células en biopelículas de P. aeruginosa 

! ! !Ti 24h TaN 24h HAp 24h 
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parte, no existen, hasta donde concierne a nuestra documentación, estudios de 
adhesión de P. aeruginosa sobre TaN, reportándose por primera vez su 
crecimiento y formación de biopelículas con esta superficie.  
 
En el presente estudio también fue evaluada la HAp por su mayor 
biocompatibilidad y similitud a la composición ósea, observándose una 
evolución rápida en la formación de biopelículas con estructuras 
tridimensionales en 24 h y el inicio de su desprendimiento a las 96 h. Un trabajo 
previo realizado por [118] mostró crecimiento bacteriano y formación de 
biopelículas de P. aeruginosa con esta superficie únicamente en 2 d; sin 
embargo, no consideró tiempos anteriores y posteriores a 2 d para evaluar la 
formación y desprendimiento de las biopelículas. Por lo general, los trabajos 
que se han realizado en esta área no han considerado evaluar la biopelícula en 
diferentes estadios que permitan establecer tiempos estimados de adhesión, 
maduración y desprendimiento de las biopelículas; es por ello que los 
resultados reportados en esta tesis representan un aporte al escaso 
conocimiento de la formación de biopelículas con este material de gran 
aplicabilidad en la actualidad.  
 

Los polisacáridos en las biopelículas formadas en las superficies de 
SS316LVM, Ti e HAp fueron observados por MEB como un soporte entre 
bacteria - superficie, interaccionando entre bacterias individuales y entre 
bacterias - biopelícula. La función de estas interacciones han sido descritas 
para la adhesión celular a la superficie, agrupación inicial y posterior desarrollo 
a microcolonias [214]. Así mismo, se ha descrito que las lectinas o proteínas 
que se unen a azúcares permiten la agregación bacteria-bacteria con alta 
especificidad. Algunas de las células bacterianas actúan como puentes entre 
diferentes grupos bacterianos, permitiendo el reclutamiento selectivo de nuevas 
bacterias a las zonas periféricas de la matriz [215]. Adicionalmente, fue 
observada en las biopelículas de P. aeruginosa ATCC 10145 con las 
superficies de Ti, TaN, e HAp una distribución bacteriana característica de 
forma concéntrica y semejante a estrellas, ramificada y con extensiones desde 
un punto central. Resultados similares fueron reportados por un estudio que 
utilizó modelado matemático de los patrones encontrados en biopelículas de P. 
aeruginosa. Los investigadores señalaron que la población se extiende sólo en 
regiones en las que concentraciones de nutrientes sean suficientes para 
superar los requisitos del mantenimiento bacteriano [216]. El modelo postulado 
indica que las señales en ausencia de nutrientes en el centro de los agregados 
bacterianos pueden desencadenar la migración bacteriana direccional entre el 
sustrato y la biopelícula.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 



! "+"!

5.2.2 Adhesión bacteriana y morfología de biopelículas de P. 
aeruginosa por MEB de las Películas Delgadas Mesoporosas de Sílice 
depositadas sobre Ti.  

 
Múltiples factores pueden afectar el éxito clínico de los implantes, incluyendo la 
osteointegración del hueso al implante y el grado de colonización bacteriana 
alrededor del implante, mediante la modificación superficial se plantea una 
alternativa para evitar la colonización bacteriana como por ejemplo depositar 
una capa delgada bactericida, la Sílice exhibe ese carácter antibacterial tal y 
como ha sido reportado [217], [218], por eso se sinterizaron películas delgadas 
mesoporosas de Sílice sobre sustratos de Titanio ya que como se reportó en la 
sección 5.2.1 es la superficie más propensa a promover la colonización 
bacteriana, la formación de biopelículas y  perpetuación de infecciones. Se 
evaluó la respuesta de estas películas en cultivos de P. Aeruginosa durante 24 
horas, 3 y 5 días, el resultado de estos ensayos se muestran en la figura 5.8, la 
evaluación mediante Microscopía Electrónica de Barrido muestra que la 
película de Sílice exhibe propiedades antibacteriales ya que no se encontró 
deposición de la P. Aeruginosa durante ninguno de los períodos de incubación, 
no hubo colonización de microorganismos ni formación de biopelículas, por lo 
que esta película representa una alternativa eficaz para este fin. 

Massa et al [217], encontraron que la actividad bacteriana en superficies de Ti-
6Al-4V se vieron reducidas luego de modificar la superficie con recubrimientos 
mesoporosos de Titania pero siguen habiendo un número importante de 
microorganismos, por lo que luego modifica esta superficie con Sílice y 
nanopartículas de plata, este sistema es fuertemente antibacterial y actúa 
aniquilando las bacterias adheridas e inhibiendo la formación de biopelículas. 
Los resultados obtenidos de los ensayos antibacteriales demuestran que la 
superficie modificada con Sílice ofrece una actividad antibacterial a largo plazo 
por lo que este material y este tipo de modificación es una estrategia 
prometedora para controlar infecciones asociadas con la rehabilitación de 
implantes dentales. 

Películas mesoporosas de SiO2 también fueron evaluadas por Roldán et al 
[218] y las películas exhiben propiedades bactericidas que se ven mejoradas 
con la adición de nanopartículas de plata, este incremento en el poder 
antibacterial viene dado por la liberación de iones de plata en el medio. 
También la arquitectura particular de estos sistemas ofrece la posibilidad de 
sintonizar el desempeño de las películas delgadas mesoporosas en las 
propiedades bactericidas. 

Nuestros resultados están en concordancia con lo reportado por ambos autores 
pues no hay evidencia desde el punto de vista morfológico de deposición, 
adherencia y proliferación de bacterias en nuestro sistema. Esto nos permite 
pensar en utilizar este material para ser depositado sobre nuestras películas 
delgadas aprovechando la naturaleza antibacterial de la Sílice y su carácter 
biocompatible [219], [220]. 
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Figura 5.8. Micrografías MEB que muestran la evolución de 
biopelículas de P. aeruginosa formadas in vitro sobre Delgadas 

Mesoporosas de Sílice depositadas sobre Ti. 
. 
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Capitulo VI 
 

Discusión General y Conclusiones 
 
En este trabajo describimos las características estructurales, morfológicas y 
químicas de distintas películas delgadas y recubrimientos que han sido usados 
para modificar la superficie de metales (SS316LVM y Ti) que son comúnmente 
utilizados como biomateriales para implantes óseos así como el impacto en sus 
funciones mejorando las propiedades mecánicas, bioactividad, 
biocompatibilidad y poder bactericida. 
 
El desarrollo de dispositivos biomédicos con óptimo desempeño y funcionalidad 
requiere la consideración cuidadosa de muchos parámetros. Por ejemplo, los 
materiales utilizados para la fabricación de implantes de carga deben ser 
mecánicamente fuertes y deben poseer una alta resistencia a la corrosión y al 
desgaste para prevenir la liberación de iones metálicos potencialmente 
peligrosos en el cuerpo humano. Los materiales para implantes óseos deben 
presentar biocompatibilidad para reducir al mínimo las reacciones inmunes 
alérgicas, que con el tiempo podrían comprometer la fijación del implante y 
reducir su capacidad de soporte de carga resultando en el fracaso del 
biomaterial. Por lo que el objetivo de este trabajo fue proponer un sistema que 
responda a la mayoría de las necesidades que tiene que poseer un material 
usado en implantes óseos.  
 
En la primera parte del trabajo se trata la síntesis y caracterización de películas 
delgadas basadas en Ta, considerando que este metal ofrece una buena 
alternativa a los problemas presentados por el SS316LVM y Ti, pero debido a 
su alto costo no se piensa en un implante completamente de Ta sino ya que la 
bioactividad y biocompatibilidad son fenómenos de superficie a través de la 
modificación de las superficies metálicas conferirle las propiedades del Tántalo 
a estos sistemas. Se encontró que las de películas de Ta por pulverización 
catódica cristalizan en la fase tetragonal β-Ta cuando el sustrato no es 
calentado tal y como lo muestran los resultados obtenidos por otros autores. En 
el caso del sustrato de SS316LVM vemos como la DRX de alto ángulo y la 
DRX de incidencia rasante revelan que primero se forma una fase α-Ta en las 
primeras capas atómicas y luego a medida que aumenta el espesor de la 
película se deposita encima una capa β-Ta. La capa α-Ta en contacto directo 
con el SS316LVM tiene un desajuste entre el plano (100) de la película y el 
plano (111) del sustrato de alrededor del 14% lo que ha resultado en la 
dalaminación de algunas de las películas delgadas.  
 
Cuando se depositaron las películas de 300 nm de TaN sobre los sustratos 
metálicos se obtuvo la fase δ-TaN, con una estructura de tipo NaCl con 
orientación en el plano (111) mientras que la película depositada sobre vidrio 
con un espesor de 1µm presentó una orientación preferencial en el plano (200). 
Esta diferencia esta, relacionada con la influencia del sustrato y el espesor de 
la película depositada que tiene que ver con cómo se van acomodando los 
átomos al llegar a la superficie. En cuanto a los mecanismos de crecimiento, se 
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observó un crecimiento columnar, con presencia de porosidades entre 
columnas, explicado por el modelo propuesto por Movchan y Demchisin y 
Thornton. Considerando la presión y la temperatura escogidos para sintetizar 
las películas delgadas bajo estudio en este trabajo (T = 298 K , P = 6.5 Pa ), las 
capas depositadas de Ta, TaN y Ta/TaN siguen el crecimiento descrito en la 
zona 1 de este modelo, donde T/Tm < 0.3, por ejemplo para el TaN, T es 
aproximadamente 298 K y Tm es el punto de fusión 3360K cumpliendo con las 
condiciones del modelo. En las etapas iniciales de la formación de la película, 
los átomos llegan con baja movilidad y se aglomeran formando grupos, 
posteriormente, los grupos crecen tridimensionalmente (crecimiento tipo isla) y 
se van uniendo, coalesciendo y creciendo en dirección perpendicular al 
sustrato. 
 
Uno de los principales problemas al que nos enfrentamos fue evaluar la 
resistencia al desgaste y la corrosión de este sistema multicapa debido a no 
disponer de las técnicas experimentales para lograrlo, lo cual significó obviar 
estas dos propiedades fundamentales que están íntimamente relacionadas ya 
que juntas, ellas pueden determinar la interacción entre el material y el cuerpo 
humano desde el punto de vista electroquímico y mecánico, normalmente se ha 
encontrado que para el SS316LVM y el Ti la respuesta a estos fenómenos está 
mediada por la capa de Cr2O3 (para el SS316LVM) y TiO2 (para el Ti), en el 
caso de las superficies basadas en Ta depositadas en este trabajo mediante 
XPS obtuvimos que en la superficie de las capas existen varias especies 
química oxidadas que podrían ser responsables en estas superficies de aislar y 
proteger las superficies del ambiente externo pero su única función no es 
proteger sino también añadir más beneficios orientados hacia las propiedades 
biomédicas (bioactividad y biocompatibilidad) ya que estos óxidos proveen una 
superficie con una especie de carga negativa en medios con pH fisiológicos 
como el Fluido Corporal Simulado, siendo la primera etapa para que se de la 
nucleación y crecimiento de la HAp sobre las superficies. Estos atributos 
garantizan que las proteínas no se desnaturalizan cuando su capa exterior de 
naturaleza hidrofílica interactúa con la superficies de Ta2O5, TaxOy y TaOxNy. 
Además, también se espera que esa carga negativa atraiga los iones de Ca2+ a 
la superficie cuando se expone al FCS. Siendo este fenómeno ventajoso para 
los implantes favoreciendo su osteointegración. 
 
La capacidad de formar hueso de un material usualmente se evalúa 
examinando la formación de apatita sobre el mismo en un Fluido Corporal 
Simulado que contiene una concentración de iones casi igual al del plasma 
sanguíneo humano, hay varios factores a estudiar al usar este método, primero 
si se logra depositar el fosfato de calcio más cercano en composición al hueso 
que es la Hidroxiapatita, luego con qué velocidad se deposita, es decir cuanto 
tiempo se requiere y si todos los materiales tienen esta habilidad. Para ello 
trabajamos con dos concentraciónes de FCS la convencional y una enriquecida 
1.5 veces en iones Ca2+ y PO4

3-, tras un corto período de inmersión se 
determinó que se depositó más material al usar la concentración FCS 1.5, 
luego el ensayo se llevó a cabo durante un período de tres semanas y se 
estudiaron todas las superficies. Se encontró que todas las superficies basadas 
en Ta exhiben una excelente bioactividad además de no necesitar tratamientos 
superficiales para proliferar esta deposición ya que el material lo hace 
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espontáneamente en un período razonable de tres semanas, la caracterización 
de la capa depositada por las diferentes técnicas DRX de incidencia rasante, 
FTIR y XPS evidencia que la capa depositada es la Hidroxiapatita 
estequiométrica y morfológicamente tiene la microestructura típica tipo coral. la 
Hidroxiapatita sigue un proceso de nucleación y crecimiento que involucra 
varias etapas y este proceso se verá acelerado o favorecido dependiendo de 
las características del superficie donde será depositado. Las superficies bajo 
estudio son superficies oxidadas tal y como se evidenció previamente. Ahora 
este ambiente pareciera favorecer la deposición de HAp. La nucleación y 
crecimiento de la HAp ocurre por un proceso de nucleación heterogénea que 
empieza con la formación de una fase precursora de fosfato de calcio amorfo. 
La interacción electrostática se considera como el factor principal en la 
inducción de nucleación de fosfatos de calcio por lo que la superficie donde se 
quiere depositar la HAp favorecerá la deposición si está cargada 
negativamente lo cual se cree que es la interacción que ocurre en las 
superficies de Ta ya que aparece la formación de grupos Ta-OH en la 
superficie que atraen a los iones Ca2+ con carga positiva, además al estar estos 
iones en exceso hay más probabilidades de unión de las especies química 
para formar el compuesto intermedio Tántalato de Calcio que empezará a 
combinarse con los iones fosfatos de carga negativa y seguidamente formar 
apatitas amorfas que con el paso del tiempo de inmersión seguirán 
combinándose formando los bloques de construcción para la formación de la 
capa de Hidroxiapatita.  
 
Se ha indicado que la modificación de la superficie es una estrategia valiosa 
para mejorar los implantes metálicos nuevas funcionalidades químicas, 
estructurales, mecánicas y biológicas se consiguen mediante esta vía para 
estas aplicaciones. La caracterización mecánica fue uno de los principales 
problemas al que nos enfrentamos en el desarrollo de nuestro trabajo, apenas 
pudimos realizar algunas evaluaciones que nos dan luces de buenos 
resultados pero no son concluyentes ni nos permiten caracterizar 
completamente los sistemas multicapas mecánicamente ya que hay ciertas 
incongruencias en los valores de dureza de las películas de Ta y TaN, los 
valores obtenidos son más bajos a los reportados en la literatura, creemos que 
esto es debido al alto porcentaje de Oxígeno presente en la superficie. Por otro 
lado la dureza y el módulo de elasticidad de estas mismas películas con la 
capa de Hidroxiapatita presentan mejores valores a los del hueso humano 
indicando que podrían exhibir mejores propiedades mecánicas aunque habría 
que investigar mucho más en este sentido. 
 
La respuesta celular en un implante es resultado de una combinación de 
señales bioquímicas y señales físico/químicas. Aprender cómo integrar mejor 
estas dos contribuciones es esencial para optimizar la reparación de tejidos e 
incluso conseguir la regeneración. Queremos un biomaterial que exhiba 
propiedades de biocompatibilidad por lo que se realizaron ensayos in vitro con 
osteoblastos, con la finalidad de comparar si nuestras superficies presentan 
mejores propiedades de biocompatibilidad. Los resultados de adhesión celular 
y morfología de las células siempre estarán comparados a nuestros controles 
los sustratos metálicos SS316LVM y Ti, los resultados obtenidos sobre todas 
las superficies de las capas depositadas por pulverización catódica RF y los 
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recubrimientos de HAp obtenidos por el método biomimético exhiben buena 
adhesión celular, esto se evidencia por una morfología adecuada de la célula la 
cual posee su citoesqueleto extendido y maximizando el área de contacto y 
adhesión a la superficie del material, la evaluación de la morfología de las 
células muestran la forma plana característica y las formaciones de filipodios 
que luego de su formación y fijación buscan comunicarse con otras células 
vecinas para iniciar la proliferación y migración celular. 
   

 
Claramente, se necesitan investigaciones más extensas del comportamiento de 
las superficies in vitro e in vivo donde se realicen ensayos para evaluar la 
relevancia de este tipo de superficies en el entorno biológico complejo del 
cuerpo, donde los implantes están expuestos a múltiples tipos de células que 
pueden no responder de la misma manera a una señal de la superficie dada. 
Por lo tanto, es probable que la optimización de superficies de los implantes 
requieran diferentes niveles de topografía y otras modificaciones tales como 
tratamientos químicos oxidativos para mejorar las condiciones de la superficie y 
lograr potenciar el material para el fin deseado. 
 
Otro problema que afecta a los implantes son las infecciones relacionadas con 
bacterias, que todavía representan una de las complicaciones más graves y 
devastadoras para dispositivos protésicos. Superficies de biomateriales 
nanoestructurados pueden ayudar a resolver este problema ofreciendo 
inherentes propiedades antimicrobianas y antiadherentes. Para este propósito 
se evaluaron las superficies in vitro con la bacteria P. aeruginosa ATCC 10145 
que es una bacteria que se ha reportado está presente en los quirófanos y 
responsable de infecciones crónicas luego de cirugías, el Ti exhibió la mayor 
deposición de bacterias y formación de biopelículas lo cual llama 
poderosamente la atención ya que es uno de los metales más comúnmente 
usado para implantes óseos por otro lado la superficie de Ta depositada por 
pulverización catódica RF mostró la menor actividad en la deposición y 
formación de biopelículas presentando un aporte interesante en esta área de 
investigación, luego de determinar que la superficie que presentó más actividad 
bacteriana fue el Titanio se depositaron películas mesoporosas de Sílice que 
son materiales que se han estudiado por su biocompatibilidad y poder 
bactericida, sobre estas superficies durante todos los períodos de estudio 24 
horas, 3 y 5 días no se observó deposición ni formación de biopelículas por lo 
que se plantea esta superficie como una alternativa para prevenir las 
infecciones al implantarse un material. 
 
En nuestro trabajo todos los métodos utilizados buscaban crear una nueva 
generación de biomateriales que i) confieran una mayor biocompatibilidad 
directamente sobre las superficies, ii) creen efectos sinérgicos, iii) influyan de 
forma selectiva sobre las células guiando la diferenciación celular, iv) dando 
lugar a superficies que sean multifuncionales que tengan más de una 
aplicación médica, en la ortopedia, prevención de infecciones, v) que sean 
fabricados por procesos reescalables, entre otros. Enfoques de 
funcionalización eficientes, son resultados importantes de los avances de la 
nanotecnología y las ciencias como multidisciplinas, ayudando sin duda a 
cumplir una de las misiones más difíciles en la ciencia: la sustitución de tejidos 
perdidos y restaurar las funciones corporales para mejorar la salud humana. 
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A continuación se presentan algunas conclusiones puntuales a las que 
llegamos con la finalización de nuestro trabajo: 

 
 
 

1. Películas delgadas de 300 nm basadas en Ta pueden ser depositadas 
por Pulverización Catódica RF directamente en sustratos metálicos de 
SS316LVM y Ti. 
 

2. La fase β-Ta se deposita preferencialmente en procesos por 
Pulverización Catódica RF cuando el sustrato no se calienta y las 
películas delgadas son de espesores menores a las micras (300 nm), 
esto debido a que los átomos del material al condensarse sobre la 
superficie bajo estas condiciones la movilidad se ve reducida y es 
probable que se favorezca el crecimiento de fases metaestables 
desordenadas, aunque la naturaleza del sustrato también influencia la 
fase cristalina que se depositará. Se obtuvo la formación de la fase 
ordenada α-Ta orientada en la dirección (110) en la interfaz  sobre el 
sustrato de SS316LVM y para espesores mayores se forma la fase β-
Ta sobre la fase alfa. Para los sustratos de Ti y TaN (bicapa Ta/TaN) 
se depositó la fase β-Ta nanocristalina, sin calentamiento del sustrato 
y espesores de 300 nm. 

 
3. En la película Ta/SS316LVM los resultados de Difracción de Rayos X 

revelan que coexisten en esta película delgada la fase α-Ta y cuando 
aumenta el espesor se deposita sobre la fase α-Ta, la fase β-Ta. La 
formación de la fase α-Ta en la intefaz con el acero afecta la adhesión 
de la película al sustrato debido a los esfuerzos residuales de la capa 
depositada con la naturaleza del sustrato, la capa α-Ta depositada 
sobre el sustrato de SS316LVM presenta una orientación preferencial 
en el plano (110) esto implica un desajuste con el plano (111) del 
SS316LVM de alrededor de 14%, que podría explicar la delaminación 
observada en algunas películas de Ta depositadas sobre S316LVM. 

 
4. Se depositaron películas de TaN sobre los sustratos de SS316LVM y 

Ti con una estructura cristalina tipo NaCl conocida como δ-TaN, pero 
en este caso la naturaleza del sustrato también influencia la 
cristalinidad de la fase depositada, cuando la película fue depositada 
sobre vidrio (sustrato amorfo) la orientación (200) se convierte en la 
orientación preferencial, mientras que la orientación preferencial para 
el SS316LVM y el Ti, es la del plano (111). Ya que las deposiciones 
fueron realizadas bajo las mismas condiciones experimentales esta 
evolución parece estar relacionada con la movilidad de átomos en la 
superficie del sustrato. También se observa un cambio en el 
parámetro de red, que se atribuye a la formación de lagunas de 
Tántalo en condiciones ricas en nitrógeno y que es diferente para 
cada sustrato. 
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5. En cuanto al mecanismo crecimiento de las películas Ta, TaN y 
Ta/TaN sobre los distintos sustratos, se observó un crecimiento de 
tipo columnar correspondiente a la zona I del modelo de Movchan y 
Demchisin y Thornton, se observan columnas que crecen 
perpendiculares al sustrato con porosidad entre ellas. Las 
observaciones de la superficie muestran una capa densa, con 
distintos tamaños de grano y distintos valores de rugosidad 
comprobando que la microestructura también está influenciada por la 
naturaleza del sustrato.  

 
 

6. El análisis químico de las películas delgadas revela que en todas ellas 
hay presencia de Oxígeno en diferentes composiciones Ta2O5, TaxOy 
y TaOxNy lo cual está relacionado con la naturaleza ávida por este 
elemento del Ta como metal de transición estos contenidos elevados 
de Oxígeno tienen influencia en las diferentes propiedades de las 
películas particularmente en las propiedades mecánicas que sólo se 
midieron para la película de Ta/SS316LVM y TaN/SS316LVM 
reportando valores que concuerdan con altos niveles de oxidación en 
la capa depositada y la influencia de la naturaleza del sustrato y el 
pequeño espesor de la película. 

 
 

7. Se depositaron películas delgadas mesoporosas de Sílice sobre 
sustratos metálicos de Titanio utilizando el método de Sol-Gel y “spin 
coating”. Las películas presentan una superficie con mesoporos 
separados por paredes rígidas de Sílice y con cierto orden de largo 
alcance, con alta accesibilidad de los poros que pueden usarse para 
diferentes aplicaciones como ordenamiento de nanopartículas con 
fines fotocatalíticos o bactericidas. 

 
 

8. Las películas delgadas depositadas permitieron la deposición de 
Hidroxiapatita sobre la superficie utilizando el método biomimético. Se 
usó una concentración de fluido corporal simulado 1.5 para lograr 
acelerar la formación de hueso durante las etapas iniciales de la 
osteointegración, el recubrimiento que se formó sobre las superficies 
luego de 3 semanas de inmersión es fisiológicamente estable e 
interfacialmente adherente. 

 
 

9. La nucleación y crecimiento de la Hidroxiapatita sobre las superficies 
ocurre a través de mecanismos de nucleación heterogénea en varias 
etapas desde la formación de fosfatos de calcio amorfos hasta 
finalmente la nucleación y el crecimiento de la Hidroxiapatita. La fase 
de apatita termodinámicamente menos estable nuclea y crece, 
seguida por fases más estables. La nucleación se cree que se lleva a 
cabo a través de “clusters” previamente presentes en el FCS y estos 
“clusters”, de tamaño nanométrico sirven como bloques de 
construcción para el proceso. 
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10. Se encontró que la nucleación y el crecimiento de HAp en las 

superficies basadas en Tántalo ocurre mediante un mecanismo que 
consiste en la formación de grupos OH en la superficie del metal 
para formar Ta-OH que luego se combinan con pequeñas 
cantidades de Ca2+ que seguidamente se unen con los iones 
fosfatos que luego se adsorben en la superficie del metal para 
formar la apatita y más adelante la Hidroxiapatita. 

 
 

11. El análisis químico de las superficies mostró que es posible tener 
una buena interacción entre materiales basado en Tántalo (Ta y 
TaN) con la Hidroxiapatita sin necesidad de aplicar tratamientos 
superficiales, con la microestructura característica tipo coral y 
relación estequiométrica entre el Ca/P cercana al 1.66. 

 
 

12. Este sistema donde se tiene el metal recubierto por capas que 
promueven la osteointegración mejora las propiedades mecánicas 
de la Hidroxiapatita lo cual se evidencia por las medidas de dureza y 
módulo de elasticidad del sistema donde se obtienen valores que 
son mejores a los del hueso. 

 
 

13. En los sistemas para implantes óseos se busca mejorar propiedades 
mecánicas y de osteointegración lo cual se ha demostrado haber 
conseguido eficazmente en los sistemas HAp/Ta, HAp/TaN y 
HAp/Ta/TaN sobre los sustratos de SS316LVM y Ti, el recubrimiento 
de HAp ha resultado ser eficaz para facilitar la adhesión y 
proliferación celular de la célula osteoblástica responsable de la 
formación y regeneración de hueso nuevo.  

 
 

14. Las observaciones de las células por Microscopía Electrónica de 
Barrido nos muestran la interacción dinámica entre la célula, el 
sustrato y el citoesqueleto. Las células se observan con su forma 
plana característica y se ven las formaciones de filipodios que luego 
de su formación y fijación buscan comunicarse con otras células 
vecinas para iniciar la proliferación y migración celular. Por lo cual 
todas las superficies resultaron ser citocompatibles. 

 
 

15. Nuestras superficies presentaron topografías, y características 
químicas superficiales adecuadas para promover la adhesión celular 
y la interacción célula/material porque lo que estos sistemas 
modificados superficialmente al ser comparados con los metales 
desnudos (SS316LVM y Ti) presentan una alternativa pudiendo ser 
utilizados como implantes para regeneración ósea. 
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16. De las observaciones por Microscopía Electrónica de Barrido, el 
sustrato de Titanio tuvo mayor crecimiento de P. aeruginosa ATCC 
10145 y formación de biopelículas tridimensionales en todos los 
períodos de estudio. El Ta presentó la menor formación de 
biopelículas en los períodos de estudio. Por lo que el Ti pudiera 
representar mayor riesgo de colonización, formación de biopelículas 
y perpetuación de la infección causada por P. aeruginosa en prótesis 
óseas mientras que el Ta es el material que pudiera representar 
menor riesgo por lo que al recubrir el Titanio con este material tal y 
como es nuestra propuesta estaríamos disminuyendo el riesgo al 
fracaso del implante por una infección bacteriana.  

 
 

17. Para prevenir reacciones adversas de los implantes con el tejido 
tales como infecciones, procesos inflamatorios, etc. Se sintetizaron 
Películas Delgadas Mesoporosas de Sílice sobre los sustratos de Ti, 
esto debido a que el Titanio representó la superficie más propensa a 
colonizar, formar y perpetuar infecciones. Tras la evaluación de 
estas películas con la P. Aeruginosa se observó por Microscopía 
Electrónica de Barrido que no hubo colonización ni formación de 
biopelículas sobre esta superficie suministrando una solución para 
evitar la pérdida de los implantes debido a infecciones. 

 
 

18. Todas las películas depositadas resultaron ser biocompatibles,  
osteogénicas y osteoconductivas por lo que reúnen las condiciones 
necesarias para ser usadas como biomateriales para implantes 
óseos. Además la superficie de Sílice mesoporosa exhibe 
propiedades bactericidas eficaces. 
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Recomendaciones 
 

1. Realizar el análisis mecánico completo y detallados de todas las 
superficies utilizando nanoindentación para obtener los valores de 
dureza y módulos de elasticidad para cada uno de los sistemas y 
estudiar los valores obtenidos para compararlos con los valores 
mecánicos del hueso. 
 

2. Realizar ensayos de corrosión y adherencia sobre todas las 
superficies. 

 
3. Realizar ensayos para determinar la naturaleza hidrofílica ó 

hidrofóbica de las superficies, ya que es determinante para entender 
completamente los mecanismos que ocurren entre la superficie y los 
fluidos biológicos células, tejidos, hueso, bacterias. 

 
4. Estudiar la viabilidad, proliferación y diferenciación de los 

osteoblastos y las bacterias in vitro e in vivo. 
 

5. Estudiar la deposición de Hidroxiapatita por el método biomimético 
sobre las películas delgadas mesopososas de Sílice. 

 
6. Sintetizar el sistema completo que incluya la película delgada 

mesoporosa de Sílice conjuntamente con los sistemas HAp/Ta, 
HAp/TaN y HAp/Ta/TaN y evaluar su bioactividad, biocompatibilidad 
y poder bactericida, estudiando el orden del sistema multicapa que 
potencie las características deseadas.  
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Apéndices 

Apéndice A 

Extracción de osteblastos a partir de calvaria de rata neonata  

Se utilizó una camada de ratas Sprague Dawley de 2 o 3 días de nacida. Se 
extrajo las células a partir de las calvarias previas a la mineralización, de 
manera que mediante el uso de colagenasa, se deshacen las fibras de 
colágeno que secuestran los osteoblastos y de esta manera extraerlos para 
fines de cultivo. El procedimiento fue el siguiente:  

Se decapitaron los animales y se utilizó alcohol isopropílico para desinfectar las 
cabezas, se disectó la calvaria del animal apartando el tejido externo (piel) y 
masa cefálica y se haló la calvaria con firmeza para desprenderla. Se colocó 
las calvarias extraídas en buffer fosfato salino y se eliminó restos de otros 
tejidos limpiando mediante raspado superficial. Se repitió este proceso de 
limpieza 2 veces para remover cualquier tejido conectivo o sangre que pueda 
contaminar el proceso.  

Se cortó las calvarias en fragmentos pequeños de alrededor de 5 mm de arista. 
Se transfirió los fragmentos a un tubo con tapa y se colocó en 3 mL de medio 
de digestión (medio DMEM con 0.1% colagenasa, 0.25 % de tripsina y 0.5% de 
EDTA) y se incubó a 37 °C por 20 minutos en agitación constante. Se retiró el 
medio de digestión y se descartó. Se agregó nuevamente 3 mL de solución de 
digestión y se incubó por 10 min a 37°C en agitación. Se descartó ese segundo 
medio. Se repitió agregarle 3 mL de medio de digestión una tercera vez e 
incubarlo por 10 minutos en las mismas condiciones. Ese tercer medio se retira 
en otro tubo y se centrifuga a 6 mil RPM por 5 minutos. Se debe obtener un 
sedimento blanco correspondiente a las células extraídas y precipitadas. El 
sobrenadante se descarta.  

Se resuspendió el sedimento en 3 mL de PBS 1X, se centrifugó nuevamente 
en las mismas condiciones, se retiró el sobrenadante y se resuspendió en 2 mL 
de medio DMEM complementado y se sembró en placa de cultivo para incubar 
en ambiente de 37 °C, 5% CO2 y 95% humedad.  
 
Apéndice B 
 
Evaluación de la adhesión y biocompatibilidad de discos de SS316LVM y 
Ti con diferentes recubrimientos  

 
Para ello se extrajeron osteoblastos a partir de calvaria de rata neonata y 3 
consecutivos pasajes según metodología descrita en el anexo A. Se contabilizó 
el número de células por mL utilizando una cámara de Neubauer, colorante 
TrypanBlue y un microscopio óptico convencional. Se colocó los discos en 
placas de cultivo celular de 24 pozos y se esterilizó mediante 15 minutos de 
irradiación UV por cada cara.  
 

A cada pozo se agregó medio DMEM complementado con 10% de suero fetal 
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bovino y se adicionaron 800 mil osteoblastos a cada pozo. Posteriormente se 
incubó en condiciones estándar (37°C, 5% CO2) por un lapso de 24 horas.  

Una vez completado el lapso de incubación se realizó el procedimiento de 
preparación y tinción con Faloidin-FITC y DAPI.  
 
Apéndice C 
 
Protocolo para observación mediante fluorescencia con Faloidin- 
FITC/DAPI  
 
La tinción mediante Faloidin-FITC y DAPI permite la visualización mediante 
fluorescencia de la célula. El faloidin se une a los filamentos de actina mientras 
que el FITC es un fluoróforo que se excita a 492 nm y emite en 518 nm (verde) 
permitiendo la visualización del citoesqueleto; y DAPI es un intercalador 
fluorescente de DNA que se excita a 358 nm y emite en 461nm (azul) y permite 
la visualización del núcleo (Smith et al. 2010).  
 
Para llevar a cabo la tinción se fijó las muestras en paraformaldehido 4% (en 
PBS) frío por 10 minutos a temperatura ambiente, posterior se realizó 3 lavados 
rápidos con PBS. Se agregó buffer permeabilizador (10.3 g sacarosa, 0.292g 
NaCl, 0.06 g MgCl2, 0.476 g Hepes, 0.5 mL tritón X-100, ajustar a pH 7.2 y 
completar a 100 mL) durante 1 minuto y medio, se retiró y lavó una vez con 
PBS. Se agregó albúmina sérica humana 1% (en PBS) y se incubó a 37 °C por 
5 minutos. Se retiró y se lavó una vez con PBS.  
 
Se agregó Faloidin-FITC 50 µg/mL y se incubó por 1 hora en oscuridad a 37 
°C. Se retiró y lavó 3 veces con Tween20 0,5% en PBS por 5 minutos cada 
lavado. Se retiró el Tween y se agregó una gota de solución DAPI con gotero, 
dejándolo a 4 °C en oscuridad durante toda una noche. Una vez transcurrido el 
tiempo, se retiró el excedente de líquido en el pozo y se observó mediante un 
microscopio invertido con módulo de fluorescencia y se tomó imágenes 
correspondientes a cada muestra. Por último se utilizó el software Microsoft 
Office Image Editor para reducir brillo y aumentar contraste de imágenes con 
tinción DAPI y el Software Adobe Photoshop CS6 para realizar el overlay de las 
dos imágenes. 
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