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Excelentísimo Sr. presidente, 

Excelentísimo y magnifico rector de la Universidad Internacional de Cataluña.

Excelentísimas e ilustrísimas autoridades, excelentísimos Sres. académicos, señoras  
y señores, amigos:

PRESENTACIÓN

En primer lugar, quería agradecer profundamente mi elección para ocupar un puesto 
como Académico Numerario de la Academia de Ciencias Odontológicas de España. 
Para mí supone un gran honor y responsabilidad este nombramiento, así como un im-
pulso para seguir trabajando con ilusión para merecerlo.

Querría hacer llegar mi gratitud a nuestro presidente, Excmo. Dr. Antonio Bascones 
Martínez, al vicepresidente, Excmo. Dr. Juan José Segura, por su confianza y la pro-
puesta de ingreso y al Excmo. Dr. Eugenio Velasco-Ortega por su amistad, compromi-
so, fuerza y apoyo para formar parte de esta ilustre Academia.

Quiero agradecer a mi rector magnifico, Alfonso Méndiz Noguero, su presencia en este 
acto sabiendo la escasez de su tiempo dado el cargo académico que ostenta. Le renuevo 
mi lealtad y disponibilidad al servicio de nuestra universidad. También agradecer a los 
vicerrectores Esther Jiménez y Conrado Aparicio su presencia y la inestimable ayuda 
que en todo momento me dispensan.

También agradecer al presidente del patronato de la UIC, Sr. Miguel Ángel Cazcarra. 
Me siento muy honrado con su presencia. Siempre he contado con su ayuda, reconoci-
miento y colaboración trabajando con los mismos objetivos.

Querría tener mi primer recuerdo para mis padres, José María y Angelita, que han sido 
un ejemplo para mí y a los que les debo todo. De ellos aprendí la laboriosidad, la gene-
rosidad, la fe, el intentar ser buena persona, el saber agradecer, pedir perdón y perdonar. 
Los defectos, que son muchos, son cosecha propia.

Agradecer al colegio de la Sagrada Familia de Horta que puso los cimientos de una 
buena formación, así como a la extensión cultural Brafa, donde me enseñaron a estu-
diar y a descubrir la trascendencia enorme que tiene el trabajo bien hecho. Un recuerdo 
especial a D. Ezequiel Cabaleiro que me aconsejó y me alentó en mis primeros pasos en 
la Universidad. Gracias a mis amigos de aquella época, con los que continúo cultivan-
do una estrechísima amistad, José María Manero y Elisa Rupérez a los que considero 
parte de mi familia.

También quisiera dar las gracias a los profesores de la Facultad de Química de la Uni-
versidad de Barcelona, y en especial al catedrático de Metalurgia Física, profesor José 
María Guilemany. Él ha sido mi maestro, un gran académico y un trabajador infatiga-
ble. Bajo su dirección descubrí el mundo de los materiales, realizando bajo su supervi-
sión la tesis doctoral sobre metales con memoria de forma, un tema muy novedoso en 
aquellos años.
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Agradecer al Dr. José Manuel Prado su confianza en mí al aceptarme como profesor 
del Departamento de Ciencia de los Materiales e Ingeniería Metalúrgica de la Escuela 
Técnica Superior de Ingeniería Industrial de la Universidad Politécnica de Catalunya y 
al profesor Planell, que me introdujo de lleno en el mundo de los biomateriales sustitu-
tivos de tejidos duros y de quien tanto aprendí. 

Quisiera hacer una mención especial del Dr. Miguel Cortada (epd), que fue uno de 
mis iniciadores en el mundo de la Odontología. Desde entonces, son muchos los clí-
nicos con los que he colaborado, de todas las especialidades. Quiero mencionar espe-
cialmente a los profesores Mariano Herrero-Climent, Aritza Brizuela, Juan Manuel 
Aragoneses, Manuel Fernández, Daniel Robles, Esteban Pérez Pevida, Juan Carlos 
Vara, Manuel María Romero, Juan Delgado y a los catedráticos Pedro Bullón, Juan 
Vicente Ríos, José Luis Gutiérrez, Daniel Torres, Manolo Toledano, Raquel Osorio, 
Mariano Sanz, Eugenio Velasco y todo su querido grupo y tantos más que no cito para 
no hacer una lista interminable, pero que están en mi recuerdo. También quisiera citar 
a los catedráticos de mi universidad de distintas especialidades con los que he tenido el 
honor de trabajar y publicar, como el Dr. José Nart de periodoncia, el Dr. Miguel Roig 
de prótesis, el Dr. Federico Hernández-Alfaro de cirugía, el Dr. Andreu Puigdollers 
de ortodoncia. A todos, gracias por vuestra colaboración y el reconocimiento que me 
habéis dado. Quiero destacar también a otros profesores de la UIC como la Dra. Marta 
Muñoz y Javi Vilarrasa y también a los Dres. Mateo Albertini y Adaia Valls que han 
cuidado de lo que más quiero, entre otros muchos profesionales y académicos a los que 
admiro y a quienes debo tantos conocimientos fruto de nuestra colaboración científica. 

Mi investigación en el mundo de los implantes dentales comenzó de la mano del Dr. 
Alejandro Padrós (epd) y la Sra. Mercedes Roldán, y se ha convertido en el centro de 
gravedad de mi carrera académica. La colaboración ha sido muy intensa y ha cristali-
zado en una amistad de la que me siento muy honrado y orgulloso. Es mucho lo que 
he aprendido de ellos, no solamente sobre tratamientos quirúrgicos o diseño de im-
plantes, sino también de su gran humanidad. Siempre me he sentido querido, valorado 
y reconocido, muchas veces inmerecidamente. Ellos me ayudaron a ser conocido en 
el mundo de la implantología oral y les debo, junto a sus hijos Alex, Astrid, Laura y 
Roberto, un agradecimiento para siempre. Si estoy aquí es en gran parte por su culpa. 
También agradecer a Gerard Caminal, Jessica Marín, Elena Martí, Juanma Lorenzo y a 
mi querido Jordi Martínez sus atenciones y ayuda en todo momento, siempre con una 
sonrisa. Todos me habéis ayudado en la investigación y en la vida.

Quisiera agradecer también al rector de la UPC, Antoni Giró, su confianza al contar 
conmigo para formar parte del equipo rectoral de la Universitat Politécnica de Cata-
lunya como vicerrector de Política Científica entre los años 2006 y 2013, y a todos los 
miembros del equipo rectoral su colaboración y amistad durante esos años. También al 
exconseller de la Generalitat de Catalunya, Dr. Andreu Mas-Colell, su confianza por el 
nombramiento como comisionado de la Generalitat de Catalunya para la construcción 
del nuevo Campus de la Ingeniería en Diagonal Mar.

Las conversaciones con Jaume Armengou propiciaron mi acercamiento a la Universitat 
Internacional de Catalunya y mi entusiasmo por el proyecto que representa. No quiero 
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dejar de dar las gracias al Sr. Josep María Pujol y al patronato de la UIC en aquel mo-
mento por la confianza que depositaron en mí al nombrarme rector de la Universidad 
Internacional de Cataluña en 2016. Agradecer también a la junta de gobierno de los 
años 2016-2022 que me acompañó durante los dos mandatos en los que tuve el honor 
de ser rector. Fueron años duros, de exigencia, pero muy fructíferos en proyectos e 
impulso de nuestra universidad. No me olvido tampoco de las personas que cuando era 
rector trabajaron en la sombra, sin lucir, pero que sois también protagonistas del pro-
greso de la UIC:  Empar, Vicky, Narcís, Óscar, Laura, María Jesús, y tantos otros…, así 
como conocer a excelentes profesores que, en muchos casos, se convirtieron en amigos 
entrañables como el caso del Dr. Lluis y su familia, sirvan estas líneas para volveros a 
agradecer vuestro trabajo tan eficaz. 

Actualmente, como catedrático del Bioengineering Institute of Technology de la UIC, 
debo mi agradecimiento más profundo a su director, el Dr. Román Pérez Antoñanzas.  
El me acogió a mi vuelta del año sabático en Estados Unidos. Ahora tengo el honor 
de trabajar con él en nuestro instituto junto con Miguel Ángel, Bego, Jennifer, Emilio, 
Luis, Xavier, Alejandro, Jochi, Beham y Sole. Os agradezco todo lo que hacéis por mí 
y toda la ayuda que me prestáis a diario. 

Son casi 50 tesis doctorales las que he dirigido a lo largo de los años de investigación 
en la universidad. Siempre he considerado a mis doctorandos como mis amigos y les 
he intentado transmitir los valores y virtudes para ser buenas personas, buenos inves-
tigadores y profesores. Ahora soy un catedrático senior, orgulloso de ver el fruto de 
tantos años de trabajo que han contribuido a formar nuevas generaciones de jóvenes 
investigadores que son mejores que yo. En el actual momento de mi vida profesional 
tengo clara mi misión: dejar paso a los jóvenes, ayudarles y darles protagonismo. Mi 
compromiso de apoyar con mi experiencia, mi trabajo y conocimiento en este tramo 
final de mi vida profesional no les faltará. Quiero agradecer de manera especial a mi 
discípulo Conrado Aparicio y a su esposa Jane su amistad sincera y el privilegio de ha-
ber compartido con ellos tantos momentos de nuestra vida, muchas alegrías y algunos 
contratiempos, pero siempre aliñados con buen humor.

Estoy conmovido al ver a tantos amigos que habéis venido a acompañarme en este 
reconocimiento. Os agradezco vuestro afecto, me siento en deuda con todos vosotros y 
tenéis todo mi cariño. Gracias.

Por último, quiero agradecer a mi esposa María Pau, a la que tanto quiero, su apoyo 
incondicional a lo largo de mi vida profesional y personal. Sin ella no habría podido 
asumir tantos retos ni llegar a este momento. Ella es mi camino y un ejemplo continuo. 
Agradecer también a mis tres hijos y amigos Ferran, Clara y Xavi, de los que estoy muy 
orgulloso y a los que quiero con toda mi alma. 

Acabo dando gracias a Dios por todo lo que me ha concedido.

A continuación, paso a leer el discurso preceptivo como académico numerario, 
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1. OSTEOINTEGRACIÓN DE IMPLANTES DENTALES

Los implantes dentales representan una opción terapéutica válida para la reposición de 
los dientes perdidos(1). El desarrollo de la implantología ha permitido ampliar el alcance 
de los tratamientos odontológicos en cuanto, a través de la colocación de un implante, 
es posible proporcionar un soporte estable a largo plazo para una prótesis dental some-
tida a la carga masticatoria(1-2).

Los principios biológicos como base del funcionamiento de los implantes han sido des-
critos por varios autores y se resumen en el concepto de osteointegración. Esta se define 
como la conexión directa y estructural del hueso vivo y ordenado con la superficie de 
un implante sometido a una carga funcional(3).

Los primeros estudios sobre este fenómeno se llevaron a cabo por Branemark en la dé-
cada de los años ’50, ‘60 y ‘70(4-5) y paralelamente por Schröeder(6-8), los cuales fueron 
capaces de demostrar que el hueso alveolar es capaz de formar una conexión directa 
con un material aloplástico como el Titanio en forma de tornillo, una vez colocado en 
un lecho creado quirúrgicamente. 

Desde las primeras etapas de la implantología, el creciente interés de los clínicos en 
este tipo de tratamiento ha impulsado la investigación hacia el conocimiento de los 
principios biológicos a la base de la osteointegración. Un concepto que emerge desde 
los estudios de Johansson y Albrektsson es que la osteointegración es un fenómeno 
ligado al tiempo. La rigidez de la unión entre el hueso y el implante aumenta con el 
paso del tiempo hasta alcanzar un nivel alto a los tres meses y puede aumentar progre-
sivamente hasta los doce meses desde el momento de la colocación(9). 

El tiempo necesario para la osteointegración del implante es variable y depende de una 
serie de factores que dependen por un lado del hueso y, por el otro, de las característi-
cas del propio implante. Clásicamente, según el protocolo Branemark(10) el tiempo de 
espera para la carga del implante era de tres a seis meses según si este se situaba en el 
maxilar o en la mandíbula. Los implantes utilizados en aquel entonces eran de titanio 
comercialmente puro obtenidos mediante mecanización a partir de barras. La superficie 
de dichos implantes era de superficie lisa, la cual topografía era el resultado del proceso 
de mecanización al torno y su sucesivo pulido electrolítico. 

Se ha demostrado que las características de la superficie del implante tienen influencia 
en la cicatrización ósea del hueso que lo rodea(2) y estudios histológicos en perros Bea-
gle han confirmado que la osteointegración se puede conseguir en un rango de tiempo 
de seis semanas en condiciones normales con unas superficies rugosas(11). 

La morfología de estas superficies está implicada en una serie de eventos biológicos 
que ocurren tras la colocación de un implante, que van desde la adhesión proteica hasta 
la remodelación ósea periimplantaria. Estos fenómenos se ven favorecidos por una 
determinada rugosidad superficial permitiendo una osteointegración más rápida que, 
desde el punto de vista clínico, deja espacio a la posibilidad de colocar la prótesis en 
tiempos más reducidos.
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La carga inmediata o temprana de los implantes son procedimientos que, en los últi-
mos años, se han vuelto a utilizar con buenos resultados a medio y largo plazo(12-14). 
Eso se debe en parte al empleo de implantes con una superficie “osteofílica” la cual 
permite reducir la caída de estabilidad del implante durante las primeras semanas de la  
osteointegración.

El tratamiento de superficie del implante tiene el objetivo de conferir unas determina-
das características que conllevan una excelente respuesta biológica en el tejido circun-
dante. Se han descritos varios métodos para tratar la superficie de un implante dental 
como el mecanizado, electropulido, plasma-spray, arenado, grabado ácido, oxidación 
de la superficie, ionización, técnicas de depósito de fosfatos de calcio, en algunos casos 
apatíticos, o combinación de estos tratamientos(15). 

Principalmente, podemos dividir las superficies implantarias en tres grandes grupos: 
bioinertes, osteoconductivas y bioactivas. Las primeras son aquellas alrededor de las 
cuales se produce una cicatrización ósea desde el hueso hacia la superficie del implante 
(cicatrización lenta). Las osteoconductivas se caracterizan por tener una morfología su-
perficial que les permite producir una neoformación ósea en la superficie del implante, 
estas pueden presentar distintos grados de rugosidad y/o topografías que favorecen la 
interacción con las proteínas promotoras de la migración de los osteoblastos depen-
diendo del tipo de procesado superficial que hayan recibido. Las bioactivas son aque-
llas alrededor de la cuales se produce una neoformación ósea a partir de la superficie 
del implante de forma acelerada y se caracterizan por presentar en su superficie, aparte 
de distintos grados de rugosidad, unas moléculas bioactivas o factores de crecimiento 
que inducen la formación ósea según distintos mecanismos de acción.

El hueso es un tejido conectivo mineralizado especializado, principalmente, para so-
portar cargas mecánicas. La conexión directa y estructural del hueso vivo y ordenado 
con la superficie de un implante sometido a una carga funcional ha sido definida como 
osteointegración por Branemark(3-5). Este fenómeno fue descrito e investigado a partir 
de los años 50 y hoy día sigue siendo un tema que suscita particular interés en la im-
plantología moderna. 

El hueso es un material compuesto de parte orgánica y de parte inorgánica (fosfatos 
de calcio -apatita-). Son los fosfatos de calcio los que les dan consistencia mecánica al 
hueso utilizando las apatitas en forma de bastones y orientadas en la dirección donde 
se va a ejercer la tensión mecánica (Figura 1). El hueso se considera un órgano más 
que un tejido y su sustitución entraña problemas, ya que los materiales de regeneración 
ósea que con la sangre se convertirán en nuevo hueso no tienen propiedades mecánicas 
para ejercer la misión estructural que tiene el hueso maduro. Este hecho hace que no 
tengamos un material de regeneración ósea adecuado para la sustitución de tejido duro 
y que en poco tiempo pueda soportar las cargas mecánicas fisiológicas(16-18).  

Es de destacar que la relación de materia orgánica respecto a la inorgánica es muy es-
trecha, ya que en cuanto el contenido orgánico se reduce de la proporción el hueso, se 
fragiliza (huesos de vidrio) y si el contenido orgánico aumenta el hueso, se deforma con 
más facilidad provocando deformidades en los huesos.



Figura 1. Macro, micro y nanoestructura del tejido óseo.

El material aloplástico más investigado para la fabricación de implantes dentales ha 
sido el titanio puro y su aleación (Ti6Al4V) bajo forma de tornillo. El titanio presen-
ta muy buena biocompatibilidad, resistencia a la corrosión y excelentes propiedades 
mecánicas. La osteointegración de las superficies de los implantes es lo que permite 
que este pueda ser sometido a la carga masticatoria y que, en consecuencia, esta sea 
transmitida al hueso(19-21).

La osteointegración, como fue descrita por Branemark, es más un concepto clínico 
que se refiere a la estabilidad del implante sometido a la carga masticatoria en íntimo 
contacto con el hueso que a la verdadera unión microscópica del tejido óseo con la 
superficie del implante. Dicha unión es la consecuencia de los eventos biológicos que 
llevan a la interacción de las células óseas con la superficie del implante tras sufrir el 
trauma quirúrgico. 

El hueso, tras la colocación del implante, reacciona con un proceso de cicatrización 
muy similar a la osificación intramembranosa que se produce tras una fractura, con la 
diferencia que el nuevo hueso formado entra en contacto con la superficie de un mate-
rial aloplástico que es el implante.

Principalmente, podemos reconocer distintos eventos biológicos durante la cicatriza-
ción ósea alrededor de un implante: mojabilidad, adsorción proteica, formación del 
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coágulo con adhesión celular, formación del tejido de granulación, producción de la 
matriz provisional, formación de la interfase, aposición ósea y remodelación(22-26). 
(Figura 2).

Figura 2. Etapas iniciales de la interacción medio fisiológico e implante.

1.1. MOjAbILIDAD

La mojabilidad es una propiedad interfacial que se analiza cuando un fluido está en 
contacto con un sólido y se define mediante el ángulo de contacto entre ambos, lo que 
resulta de un equilibrio de fuerzas. El ángulo de contacto está directamente relacionado 
con la mojabilidad o humectación del implante debido a que en la primera etapa del 
proceso de hidratación. Esta propiedad es definida como la capacidad de la superficie 
del implante, de ser mojado rápida y enteramente(27-29). 

La descripción teórica del contacto apareció como la consideración del equilibrio ter-
modinámico de tres fases: la fase líquida de la gota (L), la fase sólida de la superficie 
(S) y la fase gas del aire del ambiente (V) (la cual es una mezcla de la atmósfera 
ambiente y una concentración equilibrada de vapor del líquido). En equilibrio, el po-
tencial químico en las tres fases deberá ser igual. En la Figura 3 podemos observar el 
esquema de fuerzas en la mojabilidad. Sin embargo, es conveniente enmarcar la discu-
sión en términos de energías intersuperficiales. Si definimos la energía intersuperficial 
sólido-vapor como ϒSG , la energía sólido-líquido como ϒSL y la energía líquido-vapor 
(véase tensión superficial) como  ϒLG, podemos escribir una ecuación que pueda satis-
facer el equilibrio (conocida como la ecuación de Young): 

 
                 0= ϒSG- ϒSL – ϒLG cos θc

donde θc es el ángulo de contacto en equilibrio.
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Figura 3. Esquema de fuerzas en la mojabilidad de un líquido sobre un sólido.

El valor del ángulo de contacto entre la superficie y el líquido depende de la energía de 
superficie del sustrato y de la tensión superficial del líquido. Se considera una medida 
directa y una herramienta útil para evaluar el mojado de un sólido por un líquido e indi-
ca su grado de afinidad hidrofílica o en caso contrario la superficie mostrará un compor-
tamiento hidrofóbico. Esta es una medida de las propiedades hidrofílicas e hidrofóbicas 
que determinan la adhesión o inmovilización biológica de células(30). 

En la Figura 4 se muestra el valor del ángulo de contacto para una superficie hidrofó-
bica y superficie hidrofílica. El método más común para medir el ángulo de contacto 
de un líquido consiste en capturar el perfil de adhesión de una gota sobre la superficie 
del sólido usando un sistema óptico. Existe evidencia de que se ha podido cambiar la 
mojabilidad en superficies mediante técnicas como técnicas de shot blasting, cambios 
de superficie por depósito que cambian el potencial zeta, inducción por luz, métodos 
electroquímicos, cambiando condiciones de temperatura o pH(31-33).

Figura 4. Cambios de comportamiento en la mojabilidad según el ángulo de contacto.

La ecuación de Young asume que la superficie es perfectamente llana, y en muchos 
casos la rugosidad de la superficie y las impurezas causan una desviación en el ángulo 
de contacto en equilibrio que predice la ecuación de Young. Incluso en una superficie 
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perfectamente lisa se asume que existe un amplio espectro de ángulos de contacto entre 
el más alto (avanzado) θA y el más bajo (retrocedido) θR. El ángulo de contacto de equi-
librio θc puede calcularse a partir del ángulo de contacto avanzado y de retroceso(34).

                        

Donde, 

                              

                            

El ángulo de humectancia puede usarse, además, para determinar la energía superfi cial, 
siempre que se conozca otra energía superfi cial. La ecuación puede reescribirse de la 
forma Young-Dupre:

                                           

Donde ∆WSLV es la energía de adhesión por unidad de área de superfi cies sólido-líquido 
en el medio V.

La energía de superfi cie del implante (SE) y sus componentes dispersivo y polar se 
determinan usando las ecuaciones de Young-Laplace y Owen-Wendt. 

          

   

Donde γS es la tensión de superfi cie del sólido (S), γL la tensión de superfi cie del líquido 
(L), γSL the energía libre de interfase entre L y S, θ el ángulo de contacto entre L y S, y 
γd y γp representan los componentes dispersivo y polar de la energía de superfi cie del 
implante, respectivamente. 

Estos parámetros de ángulo de contacto que como hemos visto tiene una relación di-
recta a otros parámetros fi sicoquímicos como los componentes energéticos polares o 
dispersivos juegan un papel clave en la interacción de las citoquinas, interleuquinas…, 
y las interacciones con las proteínas que serán adsorbidas preferentemente en la super-
fi cie del implante dental. Estas proteínas que se adsorban serán las que serán precurso-
ras de la migración celular y su actividad(35).

Por esta razón, la importancia de esta primera etapa de la interacción biológica con el 
implante si somos capaces de modifi car la adsorción inespecífi ca de proteínas (Figura 
2) a una adsorción específi ca podremos lograr valores de respuesta biológica deseada 
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para una adhesión, proliferación y diferenciación osteoblástica para lograr un creci-
miento de tejido óseo neoformado y obtener una osteointegración con una gran cone-
xión de tejido óseo. Asimismo, modificando la superficie podemos lograr una mayor 
cinética de adsorción proteica específica y, por tanto, lograr una reducción importante 
en el tiempo de osteointegración. 

1.2. Adsorción proteica

El primer evento tras entrar en contacto la superficie del implante con la sangre es la 
mojabilidad que presenta. Este es un aspecto muy importante para la osteointegración, 
ya que tanto la hidrofobia como un exceso de hidrofilia de la superficie de un implante 
dificulta la adsorción de las proteínas de la sangre, de hecho, las proteínas deben tener 
volumen líquido para poderse adsorber a la superficie del implante. Es un proceso de 
estereoquímica, es decir, tener un cierto espacio para que las moléculas proteicas pue-
dan moverse y anclarse. Esta adsorción de proteínas es vital en la primera fase de la os-
teointegración, ya que sirven de “reclamo” para los osteoblastos, las células encargadas 
de formar el hueso alrededor del implante. Dicha acción del reclamo viene ejecutada 
por las moléculas mensajeras intercelulares que son las citoquinas o interleuquinas(36-37).

Por tanto, el primer acontecimiento que tiene lugar en la interfase biomaterial-tejido es 
la interacción de las moléculas de agua y los iones salinos con la superficie del implan-
te. Poco después de la formación de la capa de hidratación, las proteínas de la sangre 
empiezan a agolparse en la superficie del biomaterial. Finalmente, estas proteínas for-
man una capa sobre el material implantado. Cuando las células alcanzan la superficie 
del implante, exploran la capa de proteínas en busca de factores de activación para 
adherirse a esa superficie y reaccionar en consecuencia. Así pues, la adsorción de pro-
teínas en las superficies de biomateriales desempeña un papel crucial en la integración 
de un implante en el cuerpo humano. 

Idealmente, las propiedades superficiales del material implantable desencadenan res-
puestas adecuadas para aplicaciones específicas controlando el tipo, la cantidad y la 
conformación de las proteínas que se adsorberán en el implante. Comprender el pro-
ceso de adsorción de proteínas es, pues, crucial para el diseño de la superficie de los 
biomateriales. 

Las proteínas son un caso especial, muy complejo e importante de partículas que se 
adsorben en superficies. La adsorción de proteínas es un proceso dinámico en el que in-
tervienen interacciones no covalentes como las interacciones hidrofóbicas, las fuerzas 
electrostáticas, los enlaces de hidrógeno y las fuerzas de Van der Waals. Por un lado, las 
interacciones no covalentes están controladas por múltiples parámetros de la proteína, 
como su tamaño, pI y estructura secundaria. Por otro, las propiedades de la superficie, 
como la energía superficial, la rugosidad y la química.

La adsorción de proteínas a superficies es el primer paso en muchos procesos bio-
lógicos fundamentales, como la cascada de coagulación de la sangre y la señaliza-
ción transmembrana. Existen múltiples proteínas en el plasma sanguíneo humano. 
Entre ellas, el fibrinógeno (Fbg), la fibronectina (Fn) y la albúmina (Alb), que cons-
tituyen un conjunto de proteínas bien conocidas, minuciosamente caracterizadas y  
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ampliamente descritas. Varios estudios han sugerido que la adhesión y la activación 
plaquetaria podrían verse particularmente afectadas por el fibrinógeno adsorbido, un 
mediador de la activación plaquetaria a través de su interacción directa con los recep-
tores plaquetarios(38-40). 

La fibronectina es un componente clave de la matriz extracelular (MEC), una glico-
proteína dimérica de gran tamaño que desencadena la adhesión celular, se ensambla 
en fibrillas supramoleculares impulsadas por las células y proporciona sitios de unión 
específicos para diversos biopolímeros de la MEC (Figura 5). La albúmina es el com-
ponente más abundante de muchos biofluidos, sirviendo como medio de transporte para 
varios metabolitos y como regulador de la presión osmótica. Además, la albúmina es 
una proteína muy utilizada para bloquear la adhesión celular “no específica”, pero exis-
te cierta controversia dado que se ha descubierto que la albúmina favorece la adhesión 
de plaquetas y macrófagos.

Figura 5. Estructura general de la fibronectina (a). Vista por microscopía electrónica (b). 

Dominios funcionales de interacción con otras moléculas (c). Módulo FN tipo III y secuencia 

RGD.

Los osteoblastos, para poder iniciar la formación ósea alrededor del implante, antes se 
deben adherir a su superficie y, en estudios in vitro, se ha podido observar que la adhe-
sión de estas células depende de algunas proteínas como la vitronectina, fibronectina y 
osteopontina adsorbidas en superficies.

La vitronectina es frecuentemente más dominante que la fibronectina en procesos de 
adhesión celular por su gran habilidad de absorber competitivamente frente a otras 
proteínas. Muchas de las proteínas que en ensayos in vitro están asociadas con los 
osteoblastos también se observan in vivo. La vitronectina y fibronectina han sido de-
tectadas frente a todas las otras proteínas de la sangre y plasma en ensayos in vitro y 
en superficies implantadas in vivo. En La Tabla 1 se muestran las diferentes proteínas 
y su misión.
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Tabla 1. Proteínas y sus funciones(41).

Proteínas no colágenas Funciones

Fibronectina
Enlaza a las células, integrinas, heparina, gelati-
na y colágeno.

Vitronectina
Proteína de anclaje celular, enlaza a colágeno, 
plasminógeno y heparina.

Albúmina
Transporta proteínas, inhibe el crecimiento  
de cristales de hidroxiapatita.

Fosfatasa alcalina
Hidroliza inhibidores de deposición mineral 
(transportador de Ca2+).

Osteonectina Mediador de la deposición de hidroxiapatita.

Osteocalcina Regula la actividad de osteoclastos.

A continuación, los neutrófilos y los macrófagos interrogan al implante y en función 
de la conformación, la orientación y el tipo de proteínas adsorbidas, los macrófagos 
interaccionan con la superficie y segregan un cierto tipo y número de citoquinas (men-
sajeros biológicos moleculares) que pueden llevar al reclamo de la línea osteoblástica 
que produce formación ósea en directo contacto con la superficie del implante o de la 
fibroblástica que produce la encapsulación del biomaterial en tejido conectivo fibroso 
y el fracaso de la osteointegración(42).

La adsorción de proteínas ocurre de forma prácticamente instantánea inhibiendo así el 
contacto directo entre célula y biomaterial. Tras exponer la superficie al contacto con 
sangre el tiempo de adsorción es alrededor de 5 segundos(43).

La naturaleza de la monocapa de proteínas adsorbida en la superficie del implante cons-
tituye el factor clave de la respuesta celular en cuanto las células dependen de proteínas 
específicas para adherirse.

En especial, los osteoblastos requieren de interacciones específicas para poder adherir-
se, proliferar y diferenciarse y expresar un fenotipo. Estas interacciones vienen defini-
das por el número y tipo de proteínas adsorbidas en superficie(26).

La adhesión celular es un proceso directamente involucrado en el crecimiento celular, 
migración y diferenciación. Las células en su estado natural están ancladas a las proteí-
nas de la matriz extracelular a través de estructuras transmembranas. De la misma for-
ma, la unión de células y superficie in vitro está normalmente mediada por la adhesión 
de proteínas del medio de cultivo que sirven como ligandos para receptores específicos 
en la superficie celular proveyendo puntos de anclaje, así como induciendo una cascada 
de señales que derivan en un progresión y diferenciación celular(26).
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Las superficies que adsorban dichas proteínas, en un estado activo, disponen de una 
mejor habilidad de modular la adhesión y proliferación celular(44). En referencia a las 
proteínas adsorbidas y los osteoblastos, la fibronectina y sus receptores parecen ser más 
importante progresivamente una vez que las células se van diferenciando. A su vez, es 
importante que la superficie tenga unas características topográficas y/o físico-químicas 
que inhiban la adsorción de proteínas que puedan generar la migración hacia el implan-
te de células no deseadas como pueden ser los fibroblastos. Por ello, en la fabricación 
de implantes dentales se procura que las características superficiales inhiban, por ejem-
plo, la cercanía del TGF β−1 que favorece la adhesión de fibroblastos.

1.3.  Interacción células-proteínas

Las células son capaces de interactuar con las proteínas mediante receptores celulares 
llamados integrinas. Sin embargo, las interacciones entre las integrinas y las proteínas 
se hacen mediante el reconocimiento de una secuencia de aminoácidos determinada 
dentro de la proteína, por parte de la integrina. Esto es el caso de la secuencia RGD de 
aminoácidos (Arg-Gly-Asp), presente en las proteínas adhesivas, como la fibronecti-
na(45). 

La interacción entre una integrina y una proteína determina la regulación de muchas fun-
ciones celulares, tales como la adhesión. Los osteoblastos, en función de la composición 
química y el nivel de rugosidad superficial ofrecen una mayor expresión de integrinas. 

Además de la adhesión inicial, otro factor a considerar es la interfaz formada entre su-
perficie y células, puesto que se trata de un sistema dinámico. Las células son capaces 
de alterar el estado de la matriz extracelular modificando los mecanismos de adhesión, 
así como secretando fibronectina. Es reconocido su importante papel como proteína 
adhesiva en el proceso de adhesión celular porque incorpora la secuencia RGD de ami-
noácidos. Esta es una de las secuencias conocidas más efectivas para que las células se 
adhieran mediante integrinas específicas(46).

Después de esta primera etapa de adsorción proteica ocurre la llegada de los neutrófilos 
y macrófagos a la superficie.  A partir de este momento se genera un complejo proceso 
de cascadas de señalización que, finalmente, derivará en la aceptación o no del bioma-
terial en función de las células reclutadas.

1.4. Interacción con la superficie de titanio

Las superficies metálicas están cubiertas, con pocas excepciones, por una capa de óxi-
do metálico de unos pocos a varios nanómetros de espesor. En consecuencia, las in-
teracciones entre los implantes metálicos, las proteínas y las células se rigen por las 
propiedades físico-químicas de sus correspondientes óxidos metálicos. Se cree que 
la excelente inercia química, resistencia a la corrosión, capacidad de repasivación y 
biocompatibilidad del titanio son el resultado de la estabilidad química (alta resistencia 
a la corrosión) un estado y una estructura termodinámicamente estables de la película 
de óxido de titanio compuesta principalmente por TiO2 a valores de pH fisiológicos. 
Se han reconocido las siguientes estructuras cristalinas para el TiO2: rutilo (tetrago-
nal), anatasa (tetragonal) y brookita (ortorrómbica). El TiO2 también existe en estado  
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amorfo[23].  En cuanto a la capa de óxido superficial en los sistemas de implantes denta-
les de Ti c.p., los estudios espectroscópicos sugieren que el óxido es amorfo y su grosor 
es de, aproximadamente, 2 a 17 nm(47-50).  

Los estudios in vitro han demostrado que las propiedades de la superficie del material, 
incluida la capa de TiO2 cargada negativamente e hidrófila, son importantes para la 
adsorción de proteínas. Un problema señalado es que la adsorción in vitro de la misma 
proteína en el mismo tipo de superficie puede variar considerablemente entre distintos 
estudios como consecuencia de las diferentes condiciones experimentales. Sin em-
bargo, se pueden encontrar algunas características generales de la interacción de las 
proteínas con las superficies de titanio.  

Las proteínas en solución se acumulan espontáneamente en las interfaces de los mate-
riales y, en el caso de las superficies de titanio, la mayoría de ellas se adsorben de forma 
irreversible, ya que el proceso es energéticamente favorable. Sin embargo, algunas 
proteínas adsorbidas pueden desprenderse debido a procesos de competencia y des-
plazamiento de proteínas. Diferentes isotermas de adsorción reportadas en la literatura 
mostraron una alta afinidad de la fibronectina a las superficies de titanio.

Los sistemas proteicos son muy complejos y, por lo tanto, las mediciones con sistemas 
modelo bien definidos realizadas en condiciones bien controladas son esenciales para 
comprender los mecanismos subyacentes de la adsorción de proteínas. Se han utilizado 
diferentes técnicas para caracterizar cuantitativamente la adsorción de proteínas en 
superficies sólidas. La mayoría de ellas se basan en:

a) Etiquetar las moléculas adsorbentes con una etiqueta radiactiva o fluorescente y 
comparar su señal en la superficie antes y después de la adsorción. 

b) Cambios en las propiedades ópticas de la superficie mientras se adsorbe la capa de 
proteínas, como la elipsometría y la resonancia de plasmón superficial.

Los primeros son procedimientos laboriosos que no permiten monitorizar en tiempo 
real el proceso estudiado. Los segundos nos proporcionan datos en tiempo real de la 
formación de la capa de proteínas; sin embargo, no se obtiene información de los cam-
bios estructurales/conformacionales de la capa de proteínas(48).

Utilizando una microbalanza de cristal de cuarzo con monitorización de disipación 
(QCM-D) se obtiene la cinética tanto de los cambios de masa como de los cambios de 
propiedades estructurales/mecánicas. Esto es posible porque el equipo recoge simultá-
neamente tanto la frecuencia de resonancia como las señales de disipación de energía 
de un sensor de cristal de cuarzo recubierto con el material en cuestión. El cambio de 
masa del sensor mientras las proteínas se adsorben produce cambios en la frecuencia 
del sensor. Además, los efectos estructurales y conformacionales del agua que se in-
corpora a la capa de proteínas e interactúa con ella pueden monitorizarse siguiendo los 
cambios en la disipación de energía del sistema. Aunque cada vez son más los estudios 
que investigan el proceso de adsorción de proteínas en biomateriales, siguen faltando 
conocimientos fundamentales sobre cómo algunas combinaciones específicas de pro-
teínas relevantes interactúan con sustratos sintéticos de interés clínico. 
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1.5. Formación del coágulo

Tras la inserción del implante en el lecho se forma un coágulo de sangre entre la su-
perficie del mismo y las paredes óseas del lecho creado; este contiene principalmente 
eritrocitos, plaquetas, macrófagos en una red de fibrina. Durante los primeros días se 
liberan una serie de citoquinas o factores de crecimiento (PDGF, TNFα, TGFα, TGFβ, 
FGF, EGF) que estimulan la reparación de la herida quirúrgica reclamando distintas 
líneas celulares. Los leucocitos y macrófagos realizan una “limpieza” a través de la 
fagocitosis y simultáneamente el coágulo se desestructura (segundo-tercer día) a través 
de un proceso de fibrinolisis para dejar espacio a nuevos vasos sanguíneos.

1.6. Formación del tejido de granulación

El crecimiento de los vasos sanguíneos produce un tejido de granulación que ocupa el 
espacio entre el implante y el hueso (cuarto día). Este tejido se caracteriza por la pre-
sencia de células mesenquimales indiferenciadas alrededor de estructuras vasculares en 
un entramado simil-fibrina. La preparación del lecho quirúrgico, por el propio trauma 
tisular que libera citoquinas específicas como BMP2, BMP4, induce la diferenciación 
de los osteoblastos desde las células mesenquimales indiferenciadas de la médula ósea 
y de las células perivasculares (pericitos). 

1.7. Formación de la matriz provisional

Las células osteoblásticas migran entre hueso e implante guiada por el entramado de 
fibrina, en las superficies osteoconductivas(22-23), se adhieren a las proteínas adsorbidas 
en la superficie del mismo y empiezan a formar una matriz provisional del hueso.

Los osteoblastos no son capaces de producir matriz y migrar a la vez, así que dejan 
de migrar por el entramado de fibrina una vez que empiezan a producir la matriz. Si 
la fibrina se desinserta de la superficie del implante durante la migración, los osteo-
blastos no llegarán a ella y nunca se producirá formación ósea a partir de la superficie 
del implante(22-23). La adhesión de la fibrina al implante depende del tipo de superficie, 
en las de titanio liso o mecanizado la fibrina se desinserta durante la migración de los 
osteoblastos, mientras en las rugosas la fuerza de adhesión de la fibrina es mayor y las 
células pueden migrar hasta la superficie del implante.

Podemos así distinguir entre dos tipos principales de osteointegración: osteogénesis de 
contacto(49), en la que se produce un contacto progresivo entre el nuevo hueso formado 
desde la periferia del lecho hacia el implante y formación ósea de novo(22), donde los os-
teoblastos que han conseguido migrar hasta la superficie del implante por el entramado 
de fibrina produce nuevo hueso desde el implante hacia las paredes del lecho.

Con respecto a los valores cuantitativos de la rugosidad y del tipo de la misma, Boyan 
y Schwartz(50) detallan que para que la célula responda a la microrugosidad es necesario 
que esta perciba los detalles de la rugosidad y, por lo tanto, las dimensiones deben ser 
del orden de las células(51) (Figura 6). De acuerdo con la experiencia de estos autores, 
los osteoblastos identifican una superficie como rugosa cuando la altura de los picos 
es mayor de 2 μm, y la altura de los picos y/o las distancias entre los picos no exceden 
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la longitud de la célula, aproximadamente 10 μm(52). Estas células pueden ser también 
sensibles a los detalles de la topografía en el orden nanométrico, pero los parámetros 
que intervienen están, en la actualidad, todavía por determinar(53-55).

Sm 1/HSC Pc

Figura 6. Representación del efecto de la rugosidad superficial sobre la morfología de los 
osteoblastos. Cuando los osteoblastos están cultivados en superficies lisas (Ra<2mm), es-
tas asumen una morfología osteoblástica plana. Si son cultivados sobre superficies con Ra 
>2mm, pero las distancias entre picos (Sm =1/HSC) son mayores que la longitud de las cé-
lulas (aprox. 10μm), la superficie es percibida como lisa. Si Ra >2μm y 1/HSC< 10 μm, las 
células son incapaces de aplanarse y extenderse. Se anclan en la superficie mediante con-
tactos focales entre las extensiones citoplásmaticas y los múltiples picos de la topografía. 
Esto fuerza a la célula a asumir una morfológica más osteoblástica. En superficies con una 
topografía mixta, el comportamiento del cultivo reflejaría un comportamiento medio com-
binando entre las dos morfologías. 

Todos estos factores pueden tener una influencia significativa en la adhesión de los os-
teoblastos, un primer paso crítico en la respuesta celular porque determina qué células 
y cuántas poblarán la superficie para después producir y mineralizar su matriz extra-
celular(56). A partir de la adhesión celular se producen los siguientes pasos de prolifera-
ción, lo que indica que el número inicial de células disponibles condiciona el resto del 
proceso de regeneración del tejido óseo. Para una misma capacidad de proliferación, el 
número total de células que se dispondrán en cada momento para producir hueso será 
mayor cuanto mayor sea el número inicial de células adheridas, indicando una mayor 
capacidad de regeneración. Adicionalmente, las células por sí mismas también tendrán 
un papel predominante, ya que, inmediatamente, modifican las superficies a las que 
se adhieren a través de la producción de matriz extracelular, factores de crecimiento 
y otros mediadores(57). Esto resulta en una regulación autocrina que es dependiente de 
la superficie. Asimismo, puede afectar a las células vecinas a través de mecanismos 
de regulación paracrina y a las células más distantes a través de la cesión de factores 
reguladores a los fluidos extracelulares.

En consecuencia, es deseable un mayor número de células adheridas siempre y cuando 
expresen sus factores de diferenciación adecuadamente, lo cual, asimismo, expresa el 
grado de aceptación al sustrato sintético, es decir, su ausencia de citotoxicidad, o dicho 
de otro modo su citocompatibilidad.
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1.8. Aposición ósea

La neoformación ósea empieza ya en las fases tempranas de la cicatrización, a los 7 
días ya se empieza formar una matriz provisional rica en fibras de colágeno, estructu-
ras vasculares, osteoblastos y alguna área de nuevo hueso formado (aposición ósea). 
Varios factores de crecimiento como las BMP 2 y BMP 4 intervienen estimulando la 
ulterior migración de células mesenquimales indiferenciadas y la diferenciación en os-
teoblastos (BMP 7). A los 14 días, el espacio entre el implante y el hueso está ocupado 
por nuevo hueso o hueso reticular (woven bone) rico en fibras de colágeno, estructuras 
vasculares y osteoblastos que forman una estructura reticular. En esta fase, las super-
ficies osteoconductivas, en contacto con el implante se encuentran los osteoblastos 
dispuestos paralelamente a la superficie, los cuales se encargan de producir el hueso 
de la interfase. 

La formación del hueso en la superficie del implante en fases tempranas de hecho pa-
rece ser más propio de las superficies rugosas que de las de titanio mecanizado(58-59). En 
el centro del tejido óseo neoformado se pueden distinguir algunos osteocitos mientras 
aparecen osteoclastos en la superficie del hueso del lecho indicando una reabsorción 
del hueso necrótico.

Durante el proceso de aposición, la estructura del hueso pasa progresivamente de re-
ticular a lamelar. El hueso reticular es frágil y pobre en cristales de fosfato de calcio y 
se transforma primero en hueso rico en fibras paralelas y al final en hueso lamelar que 
es el tejido mineralizado capaz de soportar las cargas mecánicas. La duración de este 
proceso de aposición ósea puede variar según el tipo de superficie del implante, sien-
do de unas cuatro semanas en las superficies rugosas obtenida por arenado y grabado 
ácido(59).

1.9. Remodelación ósea

Una vez formado, el hueso periimplantario sufre un proceso de remodelación en el 
cual, principalmente, el hueso de fibras paralelas se sustituye por hueso lamelar y, pro-
gresivamente, acontece una progresiva adaptación de la arquitectura ósea a la carga 
funcional(60). En esta fase osteoblastos y osteoclastos trabajan de forma sinérgica apo-
niendo y reabsorbiendo el hueso según las exigencias funcionales.

La interfase hueso-implante está en continua remodelación y el íntimo contacto del 
hueso periimplantario con el implante es importante para el mantenimiento del implan-
te en función a largo plazo.
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2. SUPERFICIES RUGOSAS

A lo largo de los años ha habido un progresivo desarrollo de los implantes dentales y se 
han invertido muchos recursos para la mejora de sus superficies. El implante con forma 
de tornillo desarrollado por Branemark y cols.(3-5) ha sido pionero en la implantología 
y su uso ha demostrado buenos resultados clínicos a largo plazo(60-61). Este implante de 
titanio se caracteriza por tener una superficie lisa o con un mínimo grado de rugosidad 
(Sa<0,5μm) como resultado del mecanizado al torno que le confiere unas irregulari-
dades características que se repiten con una clara orientación a lo largo del implante 
(superficie anisotrópica). 

Este tipo de superficie ha sido mejorada a lo largo del tiempo creando una mayor ru-
gosidad con el objetivo de facilitar la adhesión celular y acelerar la osteointegración 
del implante. Mientras las primeras superficies rugosas se obtenían a través de proce-
dimientos aditivos de partículas como las obtenidas por plasma-spray de titanio, las su-
perficies rugosas más actuales se obtienen por procedimientos de sustracción. Entre los 
más usados para obtener rugosidades por sustracción tenemos el arenado con partículas 
de óxido de Alúmina, el grabado ácido, la oxidación superficial y una combinación de 
ellas(62-63). 

La rugosidad creada por los distintos procedimientos puede producir, principalmente, 
una micro-rugosidad (Sa de 0,5-1 μm), moderadamente rugosas (Sa de 1-2 μm) y alta-
mente rugosas (Sa > 2 μm)(64).

Los resultados presentes en la literatura confirman la mayor eficacia de las superficies 
rugosas con respecto a las de titanio mecanizado en cuanto a un mayor porcentaje de 
hueso en contacto con el implante(65-66), una osteoconducción mejorada(67-69) y una os-
teointegración más rápida(70-73).

La explicación de estos resultados parece residir en una distinta respuesta celular en 
las fases más tempranas de la osteointegración. En primer lugar, las rugosidades de la 
superficie aumentan significativamente la humectabilidad y la adsorción de proteínas 
que a su vez dan lugar a una migración y adhesión celular favorecida(74). Al tener mayor 
hidrofilia una mayor cantidad de adsorción proteica tendrá lugar en la superficie del 
implante dental. Dependiendo el método de obtención de la topografía provocará en la 
superficie una carga negativa y una energía de superficie favorable para la adsorción 
de proteínas muy adecuadas para la migración de células osteoblásticas a la superficie. 

Según Davies y cols.(23-24) comentan que lo que marca la diferencia entre los dos tipos 
de superficie es la fuerza de adhesión de la red de fibrina del coágulo en una superficie 
con respecto a la otra(75-76). La red de fibrina es lo que permite la migración de los osteo-
blastos hacia la superficie del implante antes de que estas células empiecen a producir 
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los cristales de fosfato de calcio. Si la fuerza de adhesión de la fibrina a la superficie del 
implante supera un cierto umbral, esta será suficiente para permitir que los osteoblastos 
migren a través del entramado y lleguen en contacto con la superficie del implante. Sin 
embargo, en la superficie mecanizada de titanio no se produce una unión entre esta y la 
fibrina suficientemente firme como para soportar ‘el peso’ de los osteoblastos durante 
su migración y esto produce una separación entre el implante y la red de fibrina. En 
esta situación los osteoblastos no consiguen llegar hasta la superficie del implante y los 
nuevos núcleos de formación ósea se ubicarán más próximos al lecho del implante y 
alejados de la superficie del mismo. Por lo contrario, en las superficies rugosas, la red 
de fibrina no se desinserta del implante durante la migración osteoblástica debido a una 
unión más firme a su superficie permitiendo la llegada a esta zona de los osteoblastos 
que podrán comenzar el proceso de aposición ósea. 

Se puede de esta forma diferenciar entre la superficies bioinertes de titanio mecanizado 
en las cuales se produce una ‘osteointegración por contacto’(70-73), es decir, una aposi-
ción progresiva de hueso desde la periferia del lecho hacia la superficie del implante; 
y, por otro lado, las superficies osteoconductivas, donde se observa el fenómeno de la 
‘Formación ósea de novo’, es decir, aposición de hueso de forma contemporánea desde 
la superficie del implante y desde el lecho(68,70-73).

2.1. Implantes de titanio o zircona.  
El papel de la rugosidad en la osteointegración

Uno de los estudios que en el grupo de investigación realizamos es la comparación en 
los niveles de osteointegración de los implantes dentales lisos de titanio y los implantes 
de zircona simples y monoblock. Los resultados de estos implantes se compararon con 
los implantes dentales de titanio rugosos. La originalidad de esta investigación es que 
se compararon los mismos diseños de implantes dentales, solo cambia el material de 
fabricación y el nivel de rugosidad.

Debido a que la zircona es una cerámica no puede tener rugosidad como el titanio, ya 
que las cerámicas no presentan deformación plástica, sino que pasan de resistir a romper 
provocando roturas catastróficas frágiles. Este hecho, es una limitación muy importante 
para el uso de estos implantes ya que no permiten tener la rugosidad que desea el osteo-
blasto para favorecer su adhesión, proliferación y diferenciación. Es por esta razón que 
no podemos comparar los implantes dentales de titanio rugosos con los de zircona(74-76).

El método de obtención de la zircona es por sinterización, ya que la temperatura de 
fusión de la biocerámica es muy elevada. Para ello, se parte de polvo de zircona y se 
compacta en un molde en forma de implante dental. Se produce una compresión muy 
elevada a temperatura para que las partículas se compacten y exista una unión mecáni-
ca. Esta unión mecánica provoca una compactación y es seguida de una sinterización. 
Es decir, el material se somete a temperaturas, aproximadamente, a dos tercios de la 
temperatura de fusión. Este tratamiento térmico provoca una difusión entre las partí-
culas y aumentando la resistencia mecánica muy significativamente (Figura 7). Cuanta 
mayor sea la temperatura de sinterización y/o mayor el tiempo de tratamiento térmico 
habrá un aumento en las propiedades mecánicas de la cerámica(75). 
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Figura 7. Esquema del proceso de sinterización.

Después del tratamiento se debe extraer el implante dental del molde y es por esta razón 
que las superfi cies deben ser lisas, ya que si no fuera así el implante de biocerámica 
no podría ser extraído. Es el mismo procedimiento que se utiliza para la obtención de 
cerámicas de fosfato de calcio para regeneración ósea como puede observarse en la 
Figura 8. 

Figura 8. Método de fabricación de biomateriales cerámicos por sinterización. 

El desarrollo de zircona para implantología dental está siendo muy importante en la 
actualidad debido, especialmente, a su estética. Entre las diferentes zirconas, es la 
tetragonal estabilizada con itria (Y-TZP) la que se utiliza no solo como prótesis, sino 
también como implante dental. Las cerámicas Y-TZP pueden encontrarse como mono-
líticas -implante y pilar en una sola pieza-, lo que requiere esfuerzos adicionales para 
optimizar su estructura, o pueden estar compuestas por dos piezas articuladas separa-
das, teniendo el implante y el pilar en dos piezas independientes.

Esta biocerámica presenta un aumento muy importante de su tenacidad debido a la 
transformación del estado sólido inducida por el estrés. Cuando las tensiones externas 
provocan una grieta creciente en el material, las tensiones locales en la punta de la 
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grieta inducen la transformación de fase tetragonal a monoclínica alrededor de la punta 
de la grieta. Esta transformación de tetragonal a monoclínica provoca un crecimiento 
de volumen de alrededor del 4%. Este crecimiento de volumen alrededor de la punta de 
la grieta induce tensiones de compresión que tienden a cerrar la grieta, aumentando la 
tenacidad a la fractura del material(76-80) (Figura 9). 

Figura 9. Esquema del fenómeno de cierre de grieta provocado por el aumento de volumen 
por la transformación en estado sólido.

Las biocerámicas presentan algunas ventajas como evitar la corrosión, mejorar también 
la resistencia al desgaste y presentar buenas propiedades estéticas. Sin embargo, las 
cerámicas son frágiles y, cuando se utilizan como implantes cerámicos, presentan una 
tenacidad inferior a la del titanio, como se ilustra en la Tabla 2.

Como se desprende la tabla anterior los valores del titanio presentan una tenacidad 
muchísimo mayor que la circona debido a las propiedades de disponer de un enlace 
metálico y es por esta razón que el titanio puede deformarse en contra de las cerámicas 
y en concreto con la circona(81-83). 

Tabla 2. Tenacidad de diferentes biocerámicas comparadas con el titanio comercialmente de 
grado 3 usual en los implantes dentales. 

Material Circona cúbica Mullita Alúmina Circona Y-TZP Titanio

Tenacidad (MPa√m) 1-2 2 4 7-9 79

Se realizó un estudio con 4 implantes dentales con el mismo diseño para determinar 
cuál es el que presenta un mejor comportamiento in vivo.

• Implante de titanio comercialmente puro de grado 3 liso.
• Implante de zircona liso de dos piezas.
• Implante de zircona monoblock.
• Implante de titanio comercialmente puro de grado 3 rugoso. 
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La figura 10 muestra los implantes utilizados.

Figura 10. A. Implante dental de titanio grado 3 liso. B. Implante dental de zircona de dos 
piezas liso. C. Implante dental de zircona monoblock liso. D. Implante dental de titanio gra-
do 3 rugoso. 

Se determinaron la rugosidad y se implantaron 108 implantes en las tibias de los 9 mi-
nipigs. Se realizó un seguimiento clínico y posteriormente se sacrificaron los animales 
a las 4 y 12 semanas. Las cirugías se realizaron en condiciones estériles en el quirófano 
veterinario. Las extremidades inferiores de los animales se afeitaron, lavaron y descon-
taminaron con povidona yodada (Figura 11). Para la implantación, se practicó primero 
una incisión longitudinal medial cutánea y fascial en la extremidad inferior del animal 
que se extendía desde la epífisis proximal hasta la epífisis distal. 

Figura 11. Imágenes del procedimiento quirúrgico para la colocación del implante.

Realizado el sacrificio a las 4 y 12 semanas después de la inserción del implante. En el 
análisis histométrico de las muestras se analizaron diferentes medidas, el porcentaje de 
contacto óseo (BIC). El BIC se definió como la cantidad de superficie perimetral del 
implante en contacto directo con el tejido óseo. Este dato se expresó en porcentaje, por 
lo que la cantidad de superficie en contacto directo con el hueso se dividió por el perí-
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metro total del implante (entendiendo por perímetro total desde el cuello del implante 
hasta la mitad de su longitud, quedando todo incluido en la caja marcada).

Las mediciones de la rugosidad pueden observarse en la Tabla 3.  Ra y Rz, revelan que 
los resultados pueden considerarse iguales para los implantes de zircona y del titanio 
liso. Como ya hemos comentado anteriormente, no existen los implantes dentales de 
zircona rugosos. En consecuencia, la rugosidad puede considerarse constante para los 
implantes A, B y C, por lo tanto, será la naturaleza del material de fabricación la que 
desempeñará el papel principal en los niveles de osteointegración. Para el caso D nos 
permitirá determinar la influencia de la rugosidad.

Tabla 3. Rugosidad para cada implante dental utilizado.

Implante  Ra (μm) Rz (μm)

Titanio liso 0,33 ± 0.18 3.10 ± 0.69

Zircona 0,32 ± 0.19 3.00 ± 0.34

Zircona Monoblock 0,38 ± 0.23 2.82 ± 0.96

Titanio rugoso 1,62 ± 0,43 7,01 ± 2.50

De los 108 implantes dentales colocados, ninguno tuvo que ser retirado por falta de 
fijación. Todos ellos se encontraban en diferentes grados de osteointegración y con 
niveles normales de inflamación, en ningún caso se observó infección. La Figura 12 
muestra las histologías de los diferentes tipos de implantes dentales para tiempos de 
implantación de 4 y 12 semanas.

Las histologías mostradas en la Figura 12 para cada tipo de implante dental y los dos 
tiempos de implantación muestran la formación de tejido óseo nuevo bien diferenciado 
y una buena densidad ósea, especialmente en la zona que rodea al implante dental. No 
se observan células gigantes ni desprendimiento de partículas del implante dental tanto 
para el titanio como para el óxido de circonio.

Figura 12. a Implante dental de titanio durante 4 semanas. b. Implante dental de zircona du-
rante 4 semanas. c. Implante monobloque de zircona durante 4 semanas. d. Implante dental 
de titanio rugoso durante 4 semanas. e. Implante dental de titanio durante 12 semanas. f. 
Implante dental de zircona durante 12 semanas. g. Implante monobloque de zircona duran-
te 12 semanas. h. Implante dental de titanio rugoso durante 12 semanas.
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En la Figura 13 se cuantifica el BIC para 4 semanas y 12 semanas respectivamente.

A B

Figura 13. Índice óseo de contacto (BIC) para cada implante dental y para A. 4 semanas de 
implantación. B. 12 semanas de implantación. 

Los resultados del BIC a las 12 semanas de la implantación muestran un crecimiento 
del contacto óseo más pronunciado para el implante dental de titanio rugoso que el 
resto de los implantes dentales. Con este resultado se confirma el principal papel de la 
rugosidad respecto al material tanto para 4 como para 12 semanas. El implante dental 
de titanio liso alcanza unos valores de contacto óseo alrededor del 40%, ligeramente su-
periores a los de zircona, que es del 30-35%. Sin embargo, el contacto óseo del implan-
te dental monobloque de óxido de circonio disminuye con el tiempo del 39% al 34%. 

Este hecho puede explicarse porque en las primeras fases de colocación del implante 
dental actúa principalmente la fijación mecánica y se favorece el crecimiento óseo a 
determinados niveles de tensión que el implante dental transfiere al tejido óseo. Sin 
embargo, después de las primeras semanas, entra en juego la remodelación ósea, donde 
actúa la parte biológica y en este caso también es importante el módulo de elasticidad 
del material(84-85). 

Como es bien sabido, el módulo de elasticidad de la zirconia es mayor que el del titanio y, 
por lo tanto, la transferencia de carga en el caso de los implantes cerámicos será peor para 
la formación de tejido óseo. Este hecho se hace más importante cuando el implante dental 
es más rígido debido a su geometría y este es el caso del implante dental monoblock que, 
debido a su geometría, aumenta la rigidez que dificulta la formación de hueso nuevo.

Los implantes monobloque tienen una ventaja muy importante y es que, al no tener co-
nexión protésica, no puede haber filtración bacteriana y esto es un elemento preventivo 
de la periimplantitis. Sin embargo, la falta de conexión provoca una mayor rigidez del 
implante dental que, como hemos demostrado, afecta al crecimiento óseo y tampoco 
permite al clínico disponer de soluciones protésicas para algunos casos en los que se 
requieren pilares angulados.

De los resultados de osteointegración se desprende que no hay diferencias signi-
ficativas en la naturaleza del material de fabricación entre el titanio y el óxido de  
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circonio cuando los implantes dentales tienen el mismo diseño y la misma rugosidad. 
En principio, se trata de dos biomateriales inertes con una excelente biocompatibilidad 
y características físicas y químicas similares, por lo que se puede justificar el mismo 
nivel de osteointegración(86-87).

Lo que refleja este trabajo es que la rugosidad de los implantes dentales juega un papel 
fundamental para los niveles de osteointegración. En este trabajo, se muestran resul-
tados de BIC que superan el 50% a las 4 semanas de la puesta en marcha y valores de 
BIC a las 12 semanas superan el 80%. Diferentes trabajos muestran valores óptimos 
para la adhesión, proliferación y diferenciación de osteoblastos humanos entre Ra de 
1,2 a 2,4 micrómetros, muy alejados de los valores que hemos estudiado en este trabajo.

2.2. Limitaciones de los implantes de zircona

Como ya se ha comentado, los implantes dentales de zircona no se pueden granallar 
con partículas abrasivas, ya que la proyección a presión de materiales abrasivos puede 
provocar la aparición de grietas en la superficie de la zircona. Este hecho produjo el 
fracaso de centenares de implantes dentales de zircona, donde una marca comercial 
ofrecía implantes granallados con alúmina. Estos implantes dentales presentaban una 
rugosidad muy pequeña, alrededor de 0,7-0,9 micrómetros y, por tanto, fuera de los va-
lores que las células osteoblásticas prefieren en su topografía. Sin embargo, el problema 
mayor es que debido a la falta de tenacidad de la zircona, el impacto de la alúmina 
provocaba la aparición de grietas en su superficie y con pocos ciclos masticatorias se 
propagaban las grietas a una gran velocidad provocando la rotura catastrófica. En la 
Figura 14 se pueden observar las grietas, así como las partículas de alúmina.

ALUMINA

GRIETAS

Figura 14. Superficie rugosa de zircona donde se aprecian restos de alúmina y grietas en su 
superficie.
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En la Figura 15 se puede observar la superficie del implante de zircona “rugosa” donde 
se aprecian las fisuras en gran parte del implante dental que serán susceptibles de pro-
pagación y posterior rotura.

Figura 15. Superficie rugosa con múltiples fisuras.

En la Figura 16 se puede ver la superficie de fractura de carácter totalmente frágil. No 
se aprecia deformación plástica lo que indica la falta de tenacidad de la zircona.

Figura 16. Superficie de fractura de un implante dental de zircona. 

Otra de las limitaciones de los implantes dentales de zircona es la débil resistencia a la 
fatiga que presentan los implantes dentales. En la Figura 17 y se puede observar como 
la asíntota de la curva SN para el implante dental de zircona de 3.00 mm ZLock3-41 
está sobre los 390N y para el caso del implante dental de titanio en todo momento la 
curva está por encima de la curva de la zircona. Por ejemplo, si en el implante dental 
de zircona es sometido a 400 N el implante dental resiste 987 ciclos y para el caso del 
titanio es superior a 2 millones de ciclos(81-82).

Es por este motivo, que la colocación de los implantes dentales de zircona no se reco-
mienda que se coloquen en zonas de altas tensiones o bien se debe tener mucho cuidado 
con la ferulización de los mismos(83-84).
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Figura 17. Curva SN de implantes dentales de 3.00 mm de diámetro de Zircona (ZLock3-411) e 
implante de titanio grado 3 (Klockner ES4014). La fuerza máxima está expresada en Newtons.

Se comentó que los implantes de zircona sufrían una degradación debido a que la ytria 
que estabilizaba la fase monoclínica se lixiviaba con el medio fisiológico y al perder 
el elemento estabilizante el implante se fragilizaba mucho. Esta degradación no se 
produce en los implantes dentales, ya que la lixiviación se produce, pero en el primer 
micrómetro del implante dental no afectando a la fiabilidad del implante dental. La 
confusión vino de la degradación que se producía en las cabezas femorales de zircona 
en la que, a diferencia del implante dental, la zircona está bajo una tensión permanente 
y una fricción que facilita la incorporación de agua al interior de la bola femoral pro-
vocando roturas prematuras. Este fenómeno no se produce en los implantes dentales 
de zircona(84-87). 
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3. METODOS DE MODIFICACIÓN DE SUPERFICIES DE IMPLANTES

Hay diferentes métodos de modificar la superficie de los implantes dentales que pueden tener 
diferentes objetivos: limpieza de la superficie, cambiar las propiedades fisicoquímicas, moja-
bilidad, rugosidad o incluso transformarlas en superficies bioactivas(88-90). Una clasificación 
podría ser dependiendo la naturaleza de sus métodos.

(1) Métodos mecánicos: desbaste, pulido, mecanizado, y granallado.

(2) Métodos químicos: limpieza con disolvente, ataque ácido, ataque alcalino, pasiva-
do, anodizado, electropulido.

(3) Métodos al vacío: descarga lumínica, descarga eléctrica, implantación iónica.

(4) Métodos de recubrimiento: proyección por plasma, sol-gel, “magnetron sputte-
ring”, ablación láser.

(5) Métodos bioquímicos: enlace de iones y/o moléculas activas por adsorción fisico-
química, por enlace covalente con o sin espaciador, y por inclusión en materiales 
que actúan de portadores.

Los tratamientos más significativos, por ser los más empleados al haber obtenido unos 
mejores resultados de comportamiento biológico, mecánico, y contra la degradación, 
para cada uno de los grupos, son: el anodizado, en el primer caso; el granallado, el 
ataque ácido y la proyección por plasma de titanio, en el caso de la modificación topo-
gráfica; y el ataque alcalino y la proyección por plasma de fosfatos de calcio, para el 
caso de la modificación de la naturaleza química de la superficie(90-98).

3.1. Superficies de titanio pasivadas

Las aleaciones de titanio utilizadas en implantes dentales son resistentes a la corrosión 
y compatibles con el cuerpo humano debido a la película de óxido de titanio que se 
forma espontáneamente en la superficie. Por otra parte, las aleaciones y metales nobles 
empleados actualmente en aplicaciones odontológicas presentan, a priori, unas exce-
lentes características de resistencia al medio salivar altamente agresivo. Sin embargo, la 
utilización de más de un tipo de aleación o metal en un mismo paciente y la fragilidad 
y poco espesor de la capa de óxido puede dar lugar a la aparición del fenómeno de la 
corrosión. Además, la liberación de iones metálicos de aleaciones dentales se ha con-
vertido en unos de los principales problemas en la salud de los pacientes, especialmente 
en los dentales que llevan incorporados materiales metálicos en boca. Es bien sabido 
que los metales en suficiente concentración son tóxicos, pudiendo producir procesos 
inflamatorios, alérgicos, mutaciones genéticas o cancerígenos. Con el fin de minimizar 
la corrosión de los implantes y la liberación de iones metálicos al medio fisiológico es 
posible hacer crecer la capa de óxido de titanio de manera controlada para así tener una 
capa tenaz, homogénea y estable mediante la técnica de la pasivación(99-100).
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Este proceso de pasivación tendrá unas propiedades beneficiosas para los implantes, 
como son:

1. Limpieza de residuos tanto orgánicos como inorgánicos de la superficie del 
biomaterial.

2. Mejora de la resistencia a la corrosión del implante.
3. Disminución de la liberación de iones del titanio al medio fisiológico.
4. Aumento de la dureza superficial, así como de la resistencia al desgaste.

De los estudios realizados se concluyó que la mejor disolución para producir una capa 
de pasivado homogénea y estable, no apreciándose en ningún tiempo de los estudiados 
grietas que pudieran indicar fragilidad era la disolución de ácido nítrico con ácido fluor-
hídrico. En la Figura 18 se muestra una micrografía de titanio con una capa pasivada 
correspondiente a un tiempo de reacción de 30 segundos. 

Fig.18. Superficie de titanio donde se aprecia la capa de pasivado.

La capa de óxido formada hace que el titanio del implante esté protegido por una fase 
no conductora del tránsito electrónico y de esta manera se evita la reacción del metal 
con el electrolito. En cambio, en el material que no presenta la capa anodizada apare-
cen discontinuidades en el comportamiento con respecto al tiempo de exposición al 
electrolito. Se puede decir, por tanto, que la capa anodizada mejora notablemente la 
resistencia a la corrosión(101).

Una modificación de las capas anodizadas o pasivadas es la formación de un óxido 
con carácter oxidante por inmersión de ácido cítrico entre el 20 al 40% durante 1 
minuto. Se forma una capa de unos 10 nanómetros con un importante carácter oxi-
dante y con características bactericidas. Asimismo, la reacción de óxido de titanio con 
una mezcla de ácidos fuertes como el ácido sulfúrico con agua oxigenada provoca 
una capa de pasivado con una morfología de nanopilares que provoca que cuando la  
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bacteria se adsorbe en la superficie muere al ser atravesada por el nanopilar(102-103). 
Estos tratamientos están en estudio para pasar las normativas de acreditación, pero 
están llamadas a ser el futuro de las capas de pasivado con el fin de que además de las 
propiedades del pasivado convencional tengan la capacidad bactericida que prevenga 
la perimplantitis. En la Figura 19 puede observarse la morfología de la capa formada 
con tratamiento de ácido cítrico.

Figura 19. Capas de pasivado mediante ácido cítrico observadas en microscopio electrónico 
de alta resolución. 

En la Figura 20 se observa la topografía nanométrica de la capa de pasivado en forma 
de nanopilares obtenida por reacción con ácido sulfúrico y agua oxigenada.

Figura 20. Capa de pasivado en forma de nanopilares de óxido con capacidad bactericida.
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En la Figura 21 se puede observar la respuesta bactericida comparado con el tratamien-
to de pasivado convencional con las diferentes condiciones para dos cepas diferentes 
bacterianas típicas en la cavidad oral. 

Pseudomonas Aeuroginosa

Streptococcus Sanguinis

Figura 21. Proliferación de colonias bacterianas para dos cepas usuales en la cavidad oral. Se 
comparan control, pasivado con ácido clorhídrico (HCl), y diferentes tratamientos con ácido 
cítrico (C) al 20 y al 40% durante diferentes tiempos y el tratamiento de ácido sulfúrico con 
agua oxigenada denominado Piraña. Se pueden apreciar los estudios de LIVE/DEAD para 
cada una de las cepas bacterianas. 
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Como hemos podido comprobar, se ha pasado de una capa de pasivado a una capa de 
pasivado que, además, de hacer las funciones de las capas convencionales podemos 
darles la función bactericida(102-105). Asimismo, se ha podido conseguir mediante trata-
mientos de pasivación electroquímica, capas de nanotubos de óxido de titanio. Estos 
nanotubos como se aprecia en la Figura 22, se pueden utilizar para almacenar fármacos 
con diferentes funciones. Estos principios activos se puede graduar su lixiviación al 
medio ejerciendo un efecto a lo largo del tiempo. 

Figura 22. Capa de pasivado formando nanotubos de óxido de titanio.

3.2.  Superficie de sinterización de esferas

Una de las maneras de dar rugosidad al implante dental es sinterizar esferas del mismo 
material que el implante dental de titanio sobre el substrato. Estas esferas provocan 
una superficie rugosa que el tejido óseo puede colonizar y producir una excelente fija-
ción(106-110). Pueden presentar algunos inconvenientes en la resistencia mecánica a fatiga 
para algunos diseños. En la Figura 23 se puede apreciar un modelo de implante dental 
con superficie de esferas sinterizadas. 

Figura 23. Implante dental rugoso mediante sinterización de titanio.

En la Figura 24A se observa la superficie del implante dental recubierta de esferas y en 
la Figura 24B se observa la buena colonización ósea entre esferas.
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A B
Figura 24. A. Superficie de titanio recubierta de esferas de titanio 

para obtener una superficie rugosa. Las esferas fueron soldadas mediante sinterización 
a alta temperatura. B. Superficie porosa de titanio osteointegrada.

En la Figura 24B se puede observar la buena colonización del tejido óseo entre los hue-
cos que quedan entre las esferas garantizando una buena fijación implante-hueso. Sin 
embargo, se puede observar en la misma figura como hay esferas de diferentes tamaños 
y en algunos casos soldadas con muy poca superficie de conexión entre esferas. Es 
relativamente común que en la implantación algunas de las esferas se pierdan y queden 
sueltas en el tejido.

Otro de los inconvenientes, de este tipo de implantes sinterizados es que para provocar 
la sinterización se debe alcanzar temperaturas muy elevadas, cercanas a los 1.100º C, 
este calentamiento provoca un aumento en el tamaño de los cristales que forman el 
metal y se produce una disminución muy importante en las propiedades mecánicas del 
implante dental. Además, al sobrepasar la temperatura de la transformación alotrópi-
ca del titanio (996º C) desde la fase alfa a beta y enfriar rápidamente se produce una 
nueva estructura que corresponde a la fase martensítica del titanio alfa’. Esta nueva 
fase también reduce la capacidad de deformación del metal y refuerza el carácter frágil 
del implante dental. En la Figura 25 se puede apreciar la diferencia del tamaño de los 
cristales en el titanio no sinterizado junto a la microestructura del mismo material una 
vez sinterizado, así mismo se puede apreciar la forma acicular de la fase martensítica 
del material sinterizado(107-108). 

A B

Figura 25 A. Estructura de titanio de fase alfa de un implante dental no sinterizado. B. Estructura 
martensítica alfa’ con un mayor tamaño de grano de un implante dental de titanio sinterizado.
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Otro de los problemas que este tipo de implantes sinterizados han sido las fracturas 
prematuras por fatiga(109-110). La causa de este tipo de fallo se debe a que en el proceso 
de sinterización se producen ángulos vivos entre la esfera sinterizada y el substrato. 
Estos ángulos son puntos de exaltación de tensiones, en donde se puede triplicar su 
valor y por tanto se pueden nuclear grietas que, con el efecto de las cargas cíclicas 
masticatorias, las grietas se propagan hasta la rotura del implante dental. En la Figura 
26 se puede observar mediante microscopía electrónica de electrones retrodifundidos 
la estructura agrietada a diferentes aumentos(106-107).

Figura 26. Observación mediante electrones retrodifundidos de un titanio sinterizado de 
esferas de titanio que ha estado cargado mecánicamente. Se puede observar una grieta en 
la soldadura de la esfera con el cuerpo del implante dental.

3.3. Superfi cies de implantes atacadas mediante ácidos

Un método para obtener superfi cies rugosas está basado en atacar el titanio comercialmente 
puro mediante ácidos. Estos ácidos pueden atacar los granos cristalinos y dar una 
superfi cie rugosa, como puede observase en la Figura 27. 

Figura 27. Superfi cie de un implante dental atacada mediante ácido.

De los ataques mediante ácido no podemos controlar la rugosidad, solamente depende 
de la estructura del titanio y de la agresividad del ataque. Por tanto, no se pueden reali-
zar procesos de optimización de la rugosidad, sino que debido a que la rugosidad que 
ofrece esta metodología es muy reducida sirve como complemento de otros procesos 
que producen una macrorugosidad dejando al ataque ácido el efecto de la microrugosi-
dad de la macrorugosidad(107-109).
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Uno de los problemas que pueden surgir es que los protones de hidrógeno de los ácidos 
-que son los elementos químicos más pequeños de la tabla periódica-se introduzcan por 
difusión atómica en la estructura del titanio. Esta difusión ocurre a partir de los -14º C, 
y es por ello por lo que el titanio puede ser susceptible a la formación de los hidruros 
de titanio. Los protones de hidrógeno van a zonas de límites de grano, ya que es la zona 
que hay más espacio y pueden unirse con otro protón de hidrógeno para forma la molé-
cula de hidrogeno H2, lo que ocasiona un aumento de volumen y cuando esta reacción 
alcanza un suficiente valor se provoca una descohesión en la estructura del titanio. Este 
hecho provoca la fragilidad en el implante dental y hay mucho riesgo de fractura del 
implante dental(110-111).

En la Figura 28 se observa una imagen de un hidruro de titanio observada mediante 
microscopia electrónica de transmisión.

Figura 28. Hidruro de titanio.

Una de las limitaciones de los ataques ácido a la superficie de titanio es que no se 
puede ajustar la rugosidad que se desea. Los ácidos atacan los granos cristalinos de 
titanio de diferente manera según su orientación cristalina. Es por esta razón que los 
valores de distancia entre pico y pico se limitaran a la distancia del tamaño de cristal. 
No se consigue más rugosidad aumentando la concentración del ácido, ya que lo que se 
produciría es un aumento en la distancia entre valle y pico, es decir, la rugosidad en el 
eje z, pero nunca en el eje x. Este error en algunos fabricantes, llevo a que las grandes 
concentraciones de ácido facilitaban la incorporación de hidrógeno al interior del tita-
nio provocando la fragilidad en los implantes dentales tratados. Esta situación produjo 
roturas frágiles en los implantes dentales provocando unas complicaciones clínicas en 
la revisión de los implantes en los pacientes. 

3.4.  Superficies tratadas mediante shot blasting (arenado)

El shot blasting consiste en proyectar partículas de elevada dureza a gran velocidad 
sobre la superficie del implante, lo que provoca la deformación plástica de la superficie 
dejándola rugosa. Es un método adecuado porque además de dar rugosidad superficial, 
limpia la superficie de contaminantes, corrige defectos superficiales y, debido al au-
mento de la tensión compresiva en las primeras capas del substrato, aumenta la vida a 
fatiga del implante y aumenta su resistencia a la corrosión-fatiga(112-115). 
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En la Figura 29 se ilustra un a máquina de shot blasting realizando un tratamiento sobre 
una superficie de titanio. Como hemos comentado anteriormente, este tratamiento a 
diferencia del resto permite obtener la rugosidad deseada gracias a la posible variación 
de los parámetros del proceso. Por ejemplo, podemos variar la presión de impacto de 
las partículas abrasivas, cambiar la distancia de la pistola de proyección a la superficie 
del titanio, podemos escoger la naturaleza de las partículas abrasivas, podemos cambiar 
el tamaño de las partículas, se pueden cambiar a diferentes diseños de boquillas, etc. 
La combinación de estos parámetros y su optimización permiten ajustar la rugosidad 
a la deseada.

Figura 29. Proceso de shot blasting sobre una superficie metálica.

En la Figura 30 se puede apreciar la superficie de titanio una vez ha sido tratado mediante 
shot blasting con partículas de alumina de 600 micrómetros a una presión de 2,5 bares. 

Figura 30. Superficie de un implante de titanio grado 3 tratado con Al2O3 de tamaño 600 
micrómetros.

El estudio in vitro de adhesión y proliferación celular osteoblástico realizado mostro que 
el tratado con alúmina de tamaño 600 mm fue el que dio una mayor adhesión celular junto 
con los mayores niveles de osteocalcina, como puede observarse en la Figura 3. 
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Figura 31. Adhesión celular osteoblástica sobre titanio con diferentes naturalezas abrasivas 
y diferentes tamaños de partícula. Ti: Oxido de titanio, ZR: óxido de circonio, SI: carburo 
de silicio, SI-HF: carburo de silicio tratado con acido fluorhídrico. Los números 2, 6 y 9 co-
rresponden a tamaños de partícula de 200, 600 y 900 micrómetros, lo que corresponden a 
diferentes tamaños de partícula(115).

Se pudo observar los efectos sinérgicos de la naturaleza y el efecto del tamaño de la 
partícula, como puede observarse en la Figura 32. 
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Figura 32. Contaje de células osteoblásticas en función de la rugosidad, de la naturaleza y 
tamaños de partículas. Ti: óxido de titanio, ZR: óxido de circonio, SI: carburo de silicio, SI-HF: 
carburo de silicio tratado con ácido fluorhídrico. Los números 2, 6 y 9 corresponden a tama-
ños de partícula de 200, 600 y 900 micrómetros, lo que corresponden a diferentes tamaños 
de partícula(115).
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De los resultados de la Figura 32 se pueden apreciar que a medida que aumentamos el 
tamaño de las partículas abrasivas se produce un aumento en la rugosidad si mantenemos 
para todos los casos la misma presión de proyección. También se puede observar la 
influencia de la naturaleza de la partícula, ya que para el mismo tamaño de partícula es la 
de óxido de aluminio la que ofrece mayor recuento celular. 

Se puede observar en la Figura 33 una célula osteoblástica en la superficie de un 
implante liso. La célula está extendida sobre la superficie, donde se aprecian las rayas de 
mecanización. En la Figura 34 se muestra una célula sobre la muestra tratada con TiO2. Se 
puede observar que la célula está como en el caso anterior extendida sobre la superficie y 
con poca actividad dorsal, indicando una baja actividad celular. En la Figura 35 se observan 
células en la superficie del implante tratado con Al2O3. Las células están más desarrolladas 
que en los casos anteriores presentando actividad dorsal y filopodios que se agarran en la 
rugosidad del titanio, imagen de una excelente interacción con el biomaterial. Este hecho, 
no se apreciaba en la tratada con TiO2 debido a la poca rugosidad obtenida con este tipo 
de partículas. En las Figuras 36 se aprecian células con gran actividad dorsal, sobre las 
superficies tratadas con SiC, hecho concordante con los resultados que se presentan como 
las células con la mayor concentración de osteocalcina de las estudiadas. Sin embargo, la 
proliferación celular es menor que en el caso del tratamiento con Al2O3

(116).

Figura 33. Osteoblasto en la superficie 
lisa del titanio.

Figura 35. Célula en la superficie de ti-
tanio arenado con Al2O3.

Figura 34. Célula en la superficie de tita-
nio arenado con TiO2.

Fig. 36. Célula en la superficie de titanio 
arenado con SiC y tratamiento con HCl.
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Así pues, el grupo tratado con Al2O3 y 600 mm permite una óptima adherencia celular, 
estadísticamente significativa respecto al resto de tratamientos. Además, presenta altas 
concentraciones de osteocalcina, lo cual es muy importante, ya que indica que no solo 
hay muchas células sobre la superficie, sino que, además, se desarrollan adecuadamen-
te y con rapidez. De todo ello, resulta que este tratamiento parece ser el más adecuado 
para mejorar la osteointegración de los implantes de titanio y, por lo tanto, la rugosidad 
óptima sería del orden de Ra = 2- 4 mm. En el capítulo siguiente veremos la convenien-
cia de ir hacia las franjas más bajas de rugosidad para perjudicar el crecimiento de bac-
terias, buscando el mejor compromiso entre la rugosidad mejor para la osteointegración 
con la peor rugosidad para la formación de placa bacteriana.

La respuesta histológica en los estudios de colocación de implantes dentales con 
diferentes superficies en minipigs durante diferentes tiempos muestra que los valores 
de osteointegración son claramente superiores a los implantes dentales control (Ctr) y 
a los de ataque ácido (E). Los valores de bone index contact a cuatro semanas son de 
alrededor del 40% y entre 6 y 10 semanas ya alcanzan valores cercanos al 70%, como 
puede observarse en la Figura 37.

Figura 37. Bone index contact en función del tiempo de implantación en minipigs para im-
plantes control (Ctr), atacados con ácido (E) y granallados con alúmina de 600 μm (GBlast).

En la Figura 38 se puede apreciar las histologías del implante dental arenado con alúmina, 
donde por los resultados histológicos y desde osteointegración podría decirse que los 
implantes dentales podrían ser cargados a partir de las 4 semanas de implantación dental. 
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En las otras superficies y según los valores obtenidos de osteointegración se deberían 
cargar sobre las 10 semanas de implantación(116).

Figura 38. Histologías de los implantes dentales granallados a los diferentes tiempos de 
implantación.

3.5. Superficies de hidroxiapatita obtenidas mediante plasma spray

Se basa en la inyección de polvo de hidroxiapatita en un plasma o chorro de gas ionizado 
(10.000º C). El chorro de gas lanza las partículas de polvo hacia el implante, donde se 
depositan. Se funde la superficie de las partículas resolidificándose y uniéndose a las otras 
partículas, formando el recubrimiento(117). 

En la Figura 39 se puede observar un esquema del proceso de plasma spray. Es necesario 
un granallado previo para una mejor adherencia y se deben optimizar los parámetros 
de temperatura de proyección, dependiendo el material que se desee por proyectar, la 
distancia de proyección, ambiente de la proyección para obtener un recubrimiento lo más 
adecuado posible. 

Figura 39. Esquema del procedimiento de plasma spray.
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Para implantes dentales se ha proyectado titanio y fosfato de calcio, en el primer caso 
la proyección de titanio produce un recubrimiento rugoso de titanio y para el caso del 
fosfato de calcio se genera una capa de fosfato de calcio que tiene propiedades bioactivas. 
En la Figura 40a, se puede observar un recubrimiento de titanio proyectado, pudiéndose 
observar como en la superficie se observan esferas soldadas en la superficie. Este hecho 
se debe a que la proyección final al bajar la temperatura solidifica en el trayecto de la 
proyección formándose esferas que quedan soldadas en la superficie. En este caso, se 
puede aplicar los problemas que pueden surgir en los implantes sinterizados de esferas 
de titanio. En la Figura 40b se puede apreciar un implante dental recubierto de fosfato de 
calcio proyectado por plasma spray(118-120). 

A                                                                                              B

Figura 40. A. Superficie de titanio proyectado mediante plasma spray de titanio. B. Superfi-
cie de titanio proyectado mediante plasma spray de fosfato de calcio. 

Esta técnica aplicada al fosfato de calcio presenta algunos inconvenientes como la falta 
de adhesión del recubrimiento cerámico sobre el metal, las fuerzas de adhesión son 
débiles y crea zonas de espacio vacío entre el substrato metálico y el recubrimiento 
bioactivo. En los implantes dentales se puede observar zonas de vacío entre el implante 
dental de titanio y el recubrimiento cerámico. Estas cavidades están conectadas y van 
hacia el interior del implante. En ocasiones, pueden ser colonizadas por bacterias 
que penetran hacia el interior del implante-recubrimiento provocando perimplantitis 
y obligan a retirar al implante.

Además, presentan más inconvenientes como son las grietas producidas por el choque 
térmico en el proceso de deposición del recubrimiento desde alta temperatura al 
ambiente, así como la falta de cristalinidad del fosfato de calcio depositado debido a 
la elevada velocidad de enfriamiento en el proceso de solidificación.

No se puede decir que estos implantes dentales están recubiertos por hidroxiapatita, ya 
que el fosfato de calcio que se forma en la superficie del implante dental al proyectarse 
desde una temperatura en forma de gas a la temperatura ambiente en tan poco tiempo 
no se produce la estructura cristalina de la hidroxiapatita si no se forma un fosfato 
de calcio amorfo. Es decir, un fosfato sin orden cristalino y en este caso el fosfato es 
fácilmente soluble en el medio fisiológico en contra de la hidroxiapatita que es un 
compuesto cristalino que es altamente insoluble. 
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Este hecho provoca que al ser colocados los implantes dentales proyectados con plasma 
spray de fosfato de calcio se produce una rápida migración de células osteoblásticas y 
un crecimiento de hueso en contacto con el fosfato de calcio amorfo. Sin embargo, el 
compuesto amorfo se disuelve a las pocas semanas en el medio fisiológico y el hueso 
queda separado de la superficie del implante dental provocando la falta absoluta de 
osteointegración del implante dental. Este hecho ha causado numerosos fracasos y el 
implante dental se ha dejado de colocar en la actualidad. 

Surgieron otras técnicas de proyección como la ablación láser utilizando esta radiación 
para evaporar hidroxiapatita y depositar capas delgadas en el substrato metálico. La 
composición química, el grosor de la capa y la cristalinidad pueden ser controladas 
por la energía de la fuente láser. Se forma una nube de plasma en una zona próxima a 
la superficie del sustrato que permite la colisión de partículas, reduciendo la velocidad 
de deposición, lo que permite una mejor homogeneización y cristalinidad de la capa. 
Asimismo, la unión entre el recubrimiento y el substrato es mejor que en el caso del 
plasma spray. El tiempo de recubrimiento es más lento que el plasma spray y se debe 
tener cuidado con la formación de hidruros en el titanio.

3.5. Superficies biomiméticas osteoconductivas

Las superficies rugosas obtenidas por procesos como el chorreado con partículas de 
alúmina (Al2O3) y grabado con ácido han demostrado una mejora en la respuesta in 
vivo con respecto a las superficies lisas(122). Este procedimiento consigue una topogra-
fía superficial caracterizada por concavidades que forman picos y valles que aumentan 
la osteoconducción y consecuentemente un crecimiento óseo más rápido y un incre-
mento de la fuerza de adhesión al hueso(123). 

Sin embargo, con el uso de estas superficies, se sigue produciendo una bajada de 
la estabilidad del implante durante un periodo comprendido principalmente entre la 
segunda y la cuarta semana tras la colocación, la cual puede producir un aumento de 
los micromovimientos del implante con respecto al hueso. Ha sido demostrado que un 
aumento de los micromovimientos del implante determina la formación de un tejido 
conectivo fibroso y un fracaso del mismo(123) y este fenómeno puede producirse con 
más frecuencia en el caso en que el implante esté sometido a carga funcional en la 
fase de cicatrización. En consecuencia, en los procedimientos de carga inmediata del 
implante el comportamiento biológico de la superficie adquiere aún más relevancia, 
siendo el objetivo de una superficie ideal el de reducir la bajada de estabilidad durante 
las primeras fases de la osteointegración.

Una vez que el implante entra en contacto con el lecho después de la implantación, los 
osteoblastos migrados desde la médula ósea se encargan de formar las primeras capas 
de fosfato de calcio en la superficie implantaría. Este proceso, que es el responsable de 
la formación del primer hueso reticular, acontece durante las primeras dos semanas, 
durante las cuales el implante empieza a perder estabilidad por la reabsorción ósea de 
las paredes del lecho iniciada por las células osteoclásticas.

Una superficie que proporcione una aposición ósea más rápida en las primeras se-
manas tras la implantación consentiría una menor disminución de la estabilidad del 
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implante durante esta fase crítica y un menor riego de fracaso de la osteointegración 
en un implante sometido a carga masticatoria. 

El uso de recubrimientos con una composición similar a la del hueso suponen una 
estrategia atractiva para acelerar la osteointegración durante las primeras fases de la 
cicatrización. Especialmente, la aptita de fosfato de calcio dispone de la misma com-
posición química que la fase mineral del hueso, por lo que produce una total aceptación 
por parte del organismo y ninguna reacción inflamatoria(124).

Son muchas las investigaciones que mediante diferentes técnicas han aplicado recubri-
mientos sobre el implante de titanio, como, por ejemplo, el plasma-spray de hidroxia-
patita(125-126).

Recientemente, nuevos estudios han demostrado que otros métodos para obtener un 
recubrimiento de fosfato de calcio con mayor homogeneidad y estabilidad química 
son posibles que los de proyección por plasma spray(127-129). Estos nuevos métodos 
proponen el crecimiento de apatita in vitro directamente enlazado con la superficie 
consiguiendo una mayor adherencia y control sobre el grosor de capa. Existen dife-
rentes vías para este propósito basadas en tratamientos térmicos y químicos de las 
superficies(130-131). 

Kokubo et al. realizaron un depósito de apatita basada en la formación de un gel 
denso y amorfo de titanato de sodio en superficie que, sumergida en un suero super-
saturado de iones principalmente calcio y fosforo puede generar espontáneamente 
una fina capa de apatita que incrementa la conexión directa y estructural con el hueso  
ordenado(130-132). 

El tratamiento consiste en que partiendo de una capa de pasivado de óxido de titanio 
se trata con hidróxido sódico concentrado produciendo una reacción con el óxido del 
pasivado y forma un titanato sódico (Figura 41). Como es bien sabido, todas las sales 
de sodio son solubles en soluciones en acuosas desprendiéndose el Na+ a la solución y 
deja la superficie en una carga negativa. 

Figura 41. Esquema de la obtención del titanato sódico a partir de la capa de pasivado del 

implante dental.
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La capa del implante dental con el titanato puede observarse en la Figura 42 mediante 
microscopía electrónica de barrido, donde se parecía una superficie muy reactiva que 
será un andamio para la formación de la capa apatítica y posteriormente de hueso.

Figura 42. Titanato sobre la superficie de un implante dental de titanio.

Esta capa de titanato como hemos comentado tiene una carga negativa que facilitará 
la adsorción de las proteínas que son precursoras de las células osteoblásticas debido a 
las cargas positivas de las proteínas que se sentirán atraídas por la nube negativa de la 
superficie debido a la ausencia del sodio.

Otra vía para la creación de la capa bioactiva se debe que la carga negativa de la super-
ficie debe ser neutralizada eléctricamente, para ello es necesario que la superficie capte 
iones positivos y adsorbe los iones calcio que hay en el medio. La situación es que la 
carga negativa se debe al sodio que tiene una carga positiva, pero es sustituida por el 
calcio que tiene dos cationes, ya que el calcio es divalente. Eso produce un aumento 
de la carga positiva ya que hemos remplazado el cation positivo del sodio por los dos 
cationes positivos del calcio. La nueva situación creada es que la superficie adquiere 
una carga positiva que debe ser neutralizada. Para reponer la neutralidad eléctrica la 
capa adsorbe los iones fosfatos PO4

3- y ahora se establece un exceso de carga negati-
va y, por tanto, migra el calcio y así sucesivamente. La interacción del calcio con los 
fosfatos genera una capa de fosfato de calcio de una composición química idéntica al 
hueso humano.

El fosfato de calcio generado, como se aprecia en el esquema de la Figura 43, es un 
fosfato cristalino. La unión con el implante dental son los enlaces covalentes e iónicos 
y, por tanto, presenta una gran estabilidad. Es decir, no es un recubrimiento, sino es el 
propio metal unido por enlaces fuertes a la nueva naturaleza química apatítica que lo 
hace bioactivo. 
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Figura 43. Esquema de la formación de apatita a partir del titanato sódico.

La obtención de fosfato de calcio en la superficie del implante mediante tratamientos 
termoquímicos presenta múltiples ventajas. En primer lugar, el fosfato de calcio no se 
organiza en fase amorfa, sino en fase cristalina, debido a que la reacción a través de la 
cual se forma es de precipitación. Esto hace que su estructura (medida por difractogra-
mas de rayos X) sea la misma que el fosfato de calcio que forma el contenido mineral 
del hueso (hidroxiapatita) que confiere al material una menor capacidad de disolverse 
en los fluidos bilógicos y permite un enlace químico al titanio a través de uniones cova-
lentes. Dicha unión química produce una excelente estabilidad a largo plazo y elimina 
cualquier posibilidad de colonización bacteriana entre el fosfato de calcio y el titanio. 
Otra importante ventaja del tratamiento termoquímico con respecto a otros métodos 
de obtención de superficies de hidroxiapatita es la elevada resistencia mecánica de la 
capa obtenida, ya que se evitan los grandes cambios de temperatura del tratamiento 
mediante plasma. En la Figura 44 se pueden observar los primeros núcleos de apatita 
en superficie.

Figura 44. Imágenes SEM donde se muestra la nucleación de apatita directamente en super-
ficies después de 3 días de inmersión. 

Podríamos decir que este método proporciona una superficie biomimética, en cuanto 
la capa de titanato de sodio que recubre el implante es capaz, gracias a la bioactividad 
de los iones Na+ y una vez que entra en contacto con los fluidos biológicos, de formar 
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por sí sola una capa de hidroxiapatita sin la necesidad de la intervención de las células 
osteoblásticas. Este fenómeno ha sido demostrado tanto in vitro como directamente in 
vivo por nuestro grupo de investigación y se ha observado una aceleración del proceso 
de osteointegración con respecto a las superficies sin tratamiento(121). En la Figura 45 se 
puede observar toda la superficie totalmente llena de cristales de apatita que tendrá una 
gran capacidad osteoconductora. 

Figura 45. Superficie totalmente cubierta de apatita.

Gil y cols. han demostrado en estudios histológicos en mini-pigs que el tratamiento 
termoquímico de la superficie del titanio tipo 3 de los implantes dentales es capaz 
de obtener la completa osteointegración del implante en cuatro semanas(117,121). En la 
Figura 46 se obtienen las imágenes de las histologías a diferentes períodos de tiempo.

Figura 46. Histología de implante rugoso y bioactivo después de 2,4, 6 y 10 semanas  
implantado. 
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Muchos estudios se han realizado con esta superficie, en las que destacan los de Al-
bertini(133) donde se realizaron ensayos a carga inmediata y temprana. Se muestra en 
la Figura 47 los valores de Bone Index Conatct desde tiempos de 3 días hasta 10 se-
manas para diferentes tratamientos de superficie. Se puede apreciar que el tratamiento 
denominado 2Step a las 2 semanas tiene un crecimiento de formación de hueso muy 
importante, pero a las 10 semanas presentan valores del mismo orden de magnitud que 
los que presentan shot blasting. Esto quiere decir que el tratamiento bioactivo supone 
una aceleración de la osteointegración, pero no supone un aumento en los valores de 
hueso en contacto.

Figura 47. Valores de bone index contact a implantes con diferentes tratamientos CTR: me-
canizado que actúa de control, AETCH: implantes tratados con ataque ácido, GBLAST: im-
plantes dentales tratados con shot blasting utilizando alúmina de 600 micrometros. 2STEP: 
el mismo tratamiento que GBLAST, pero con el tratamiento de bioactividad presentado. 

Otro aspecto importante es que el tratamiento bioactivo no modifica la rugosidad de la 
superficie del implante dental, ya que forma una capa que respeta la topografía de la su-
perficie. Este hecho asegura que el mantenimiento de los valores de rugosidad óptimos 
para el comportamiento biológico de la superficie. 
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4 ASPECTOS RELEVANTES EN EL TRATAMIENTO DE SUPERFICIES 
PARA IMPLANTES DENTALES

4.1. ¿Los restos de alúmina en la superficie del titanio son perjudiciales?

Como ya hemos visto, en capítulos anteriores el arenado o granallado es un método de 
tratamiento superficial muy utilizado para conseguir la rugosidad óptima de los implan-
tes dentales de titanio en relación con la respuesta biológica. Las partículas de alúmina 
(Al2O3) son las más utilizadas para este fin, seguidas de un tratamiento de grabado 
ácido. La proyección a alta presión de abrasivos produce un importante aumento de la 
tensión residual compresiva sobre la superficie. Sin embargo, hay partículas de alúmina 
que quedan ancladas en la superficie.

La limpieza de los implantes dentales de titanio se considera un requisito importante para la 
osteointegración, y se ha planteado la hipótesis de que la presencia de contaminantes inor-
gánicos podría conducir a la falta de éxito clínico. En la literatura, este aspecto no se ha estu-
diado en profundidad y pueden encontrarse opiniones controvertidas(134-136). Por este motivo, 
se estudió el comportamiento in vitro e in vivo de tres superficies diferentes (mecanizados 
como control y dos implantes tratados con shot blasting utilizando como abrasivo alúmina: 
unos implantes con alúmina residual en superficie (alrededor del 8%) y otro le eliminamos 
la alúmina debido al proceso de limpieza muy riguroso). Se trata de determinar el efecto de 
la alúmina residual en la superficie en la osteointegración y el comportamiento bactericida 
respecto al implante con la misma rugosidad, pero sin alúmina.

Se estudiaron tres condiciones superficiales diferentes:

1. (Ctr): muestras de titanio cortadas torneadas tal como se reciben (muestras de 
control).

2. (Al2O3) Superficies granalladas: las muestras se granallaron con partículas 
de Al2O3 con un rango de tamaño de 212-300μm a una presión de 2,5MPa hasta su 
saturación. 

Tras el tratamiento, todas las muestras se lavaron con agua desionizada, etanol 
y acetona, se limpiaron con ultrasonidos en agua desionizada, se secaron a tempe-
ratura ambiente, se envasaron y se esterilizaron en autoclave a 121°C durante 30 
minutos.

3. (Clean) Superficies granalladas sin restos de alúmina: las muestras se gra-
nallaron a una presión de 2,5 MPa hasta la saturación con partículas de Al2O3 con 
un rango de tamaños de 212-300 μm. Tras el proceso de granallado, se realizó una 
limpieza especial. Las muestras se ultrasonicaron en acetona a alta presión durante 
5 horas. Estas muestras se analizaron mediante microanálisis EDX para garantizar 
la ausencia de partículas de alúmina. La sensibilidad del microanálisis se situó en 
torno al 0,8%.

Los implantes dentales tenían 3,8 mm de diámetro y 12,0 mm de longitud, con un paso 
de 1,0 mm y un cuello de 1,5 mm de longitud (Figura 48). Se implantaron 110 implan-
tes dentales para el estudio in vivo.
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Figura 48. Implantes Essential de Klockner utilizados en la investigación.

La Figura 49A muestra la superficie del implante dental tal y como se recibió sin trata-
miento de arenado. La Figura 49B muestra la rugosidad en 3D mediante microscopio 
interferométrico y la Figura 49C muestra el microanálisis de rayos X donde solo se ha 
detectado titanio.

Figura 49. Superficie de la muestra A. Superficie de la muestra recibida observada por SEM. 
B. Rugosidad en imagen 3D. C. Microanálisis de rayos X. 

La Fig. 50A corresponde al titanio granallado que contiene Al2O3 residual, mostrando 
la rugosidad del titanio. A mayores aumentos, se puede observar la presencia de par-
tículas de alúmina en la superficie del titanio (Figura 50B). La Figura 50C muestra la 
rugosidad 3D mediante microscopio interferométrico, mostrando también la presencia 
de aluminio mediante el microanálisis de rayos X (Figura 50D).
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Figura 50. A. Superficie de las muestras tratadas mediante chorro de arena utilizando alú-
mina como abrasivo. B. A mayor aumento. Presencia de alúmina residual en la superficie. C. 
Rugosidad en imagen 3D. D. Microanálisis de rayos X que muestra la presencia de aluminio.

Tras el severo proceso de limpieza, se puede observar la superficie rugosa sin partículas 
de alúmina (Figura 51A). La Figura 51B muestra la superficie de titanio en imágenes 
3D interferométricas. La figura 51C es un ejemplo del microanálisis EDX veinte en el 
que no se detecta la presencia de aluminio.

Figura 51. Superficie de titanio A. Superficie de titanio tras el proceso de limpieza. B. Ima-
gen interferométrica 3D de la superficie de titanio sin partículas de alúmina. C. Microanálisis 
de rayos X que no muestra la presencia de aluminio.

Los resultados de los parámetros de rugosidad obtenidos se muestran en la Tabla 4. 
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Las diferencias obtenidas para los parámetros de rugosidad Sa, Sm y área índice con-
firmaron la ausencia de diferencias estadísticamente significativas (p<0,05) entre las 
muestras con alúmina residual y en ausencia de los abrasivos residuales. 

Para garantizar la limpieza de la superficie de los implantes dentales, se realizaron 20 
microanálisis EDS en diferentes zonas de las superficies para observar los difractogra-
mas de rayos X de cada muestra. Cuando ninguno de ellos mostraba picos correspon-
dientes al aluminio, las muestras se consideraban limpias. A partir de los resultados del 
microanálisis, las muestras contaminadas con alúmina residual en la superficie presen-
tan alrededor de 9,23%±6,22%. Para las muestras limpias la presencia de aluminio es 
inferior a la sensibilidad del microanálisis EDS 0,80%.

Tabla 4. Rugosidad del titanio Rugosidad de la superficie de titanio. Los símbolos indican 
diferencias entre las tres superficies estudiadas en cada uno de los parámetros de rugosi-
dad (p<0,05).

Surface Sa (µm) ± SD Sm (µm) ± SD Index Area ± SD

Ctr 0.21 ± 0.02* 0.34 ± 0.02* 1.09 ± 0.01*

Al2O3 2.35 ± 0.13** 5.41 ± 0.21** 1.18 ± 0.06**

Clean 2.34 ± 0.25** 5.67 ± 1.07** 1.16 ± 0.04**

Los ángulos de contacto con el agua (CA), y los valores calculados para la energía libre 
superficial (SFE) y sus compuestos siguiendo el enfoque de Owens y Wendt se mues-
tran en las Tablas 5 y 6(137-139). En general, el tratamiento de granallado disminuyó la 
humectabilidad de la superficie, es decir, aumentó la CA. Este efecto fue especialmente 
pronunciado en las superficies granalladas con partículas residuales de Al2O3. 

Al comparar los componentes dispersivos o polares de la SFE, se observó una ten-
dencia general a la disminución del componente polar cuando las muestras contenían 
presencia de alúmina (Tabla 3). Se determinaron diferencias estadísticamente signifi-
cativas en el componente polar de las superficies rugosas con alúmina respecto a las su-
perficies de control y limpias para las muestras tratadas con las partículas más grandes. 

Tabla 5. Ángulos de contacto aparentes de los tres líquidos utilizados sobre las distintas su-
perficies de Ti c.p. Los valores son la media ± desviación estándar. Las diferencias estadísti-
cas frente a las superficies lisas de cada columna se indican mediante símbolos de asterisco 
simples y dobles (p < 0,05).

Surface Water
CA’ [o]

Di-iodomethane
CA’ [o]

Formamide
CA’ [o]

Ctr 66.3 ± 0.5* 51.5 ± =0.9 * 51.8 ± 1.0*

Alumina 75.4 ± 0.5 ** 62.2 ± 1.2** 59.3 ± 2.0**

Clean 66.8 ± 0.7* 38.5 ± 1.4 *** 35.0 ± 1.7 ***
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Tabla 6. Energía superficial y sus componentes para las diferentes superficies de Ti. Los 
valores son la media ± desviación estándar. Las diferencias estadísticas de cada columna se 
indican mediante símbolos de asterisco simple y asterisco doble (p < 0,05).

Surface

Surface energy (mJ/m2)

Total
Dispersive  

component
Polar

Component

Ctr 40.0 ± 3.5* 24.8 ± 3.2 * 15.2 ± 4.0 *

Alumina 28.2 ± 1.9** 17.7 ± 1.1** 10.5 ± 3.1 **

Clean 38.8 ± 2.5* 26.8 ± 2.6 * 11.0 ± 3.4 **

La cuantificación de las Unidades Formadoras de Colonias (UFC) por milímetro cua-
drado (p<0,005) puede observarse en la Tabla 7, ambas cepas mostraron una menor ten-
dencia a adherirse en el control que en las superficies más rugosas(140). Sin embargo, en 
superficies más rugosas con Al2O3, los resultados mostraron menos bacterias adheridas 
en ambas cepas en comparación con las muestras limpias. En el caso de L. salivarius, 
el número de bacterias en todo tipo de superficies fue significativamente mayor en 
comparación con S. sanguinis. Además, L. salivarius mostró la misma disposición en 
todas las superficies, mostrando agrupaciones y cadenas cortas.

Dado que las muestras de Al2O3 y limpias presentaban la misma rugosidad, estos re-
sultados mostraban la posible tendencia a la adhesión de bacterias en superficies corre-
lacionadas con la composición química de las partículas, ya que en general las UFC/
mm2 eran menores en las superficies granalladas de Al2O3 en comparación con las 
superficies Ctr y limpias. 

Tabla 7. Cuantificación de UFC Cuantificación de UFC en diferentes superficies de titanio. 
Las diferencias estadísticas de cada columna se indican con un asterisco (p < 0,05).

Material S. Sanguinis  CFU’s L. Salivarius  CFU’s

Control 4.09x101± 8/mm2 6.21x103 ± 4.75x102 /mm2

Al2O3 4.94x101± 12/mm2 6.93x103± 6.45x102 /mm2

clean 9.73x101± 9/mm2 * 8.09x103± 4.88x102 /mm2 *

Como era de esperar, la mayor rugosidad superficial (Al2O3 y clean) indujo una mayor 
cantidad de área BIC demostrando su mayor capacidad para atraer osteoblastos para 
iniciar la remodelación ósea (Tabla 8). A continuación, los resultados se cuantificaron 
mediante análisis histomorfométricos que mostraron claramente valores significati-
vamente superiores para las muestras de Al2O3 tras 4 y 6 semanas de implantación 
(Figura 52)(141).
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Tabla 8. Índice óseo de contacto para diferentes tipos de superficies de implantes dentales 
de Ti y tras 4 y 6 semanas de implantación. Las diferencias estadísticas de cada columna se 
indican mediante símbolos de asterisco simple y asterisco doble o triple (p < 0,05).

Material 4 semanas 6 semanas

Control 22% ± 5%* 27% ± 8%*

Al2O3 49% ± 10%** 70% ± 9%**

clean 34% ± 6%*** 55% ± 8%***

Material S. Sanguinis  CFU’s L. Salivarius  CFU’s

Control 4.09x101± 8/mm2 6.21x103 ± 4.75x102 /mm2

Al2O3 4.94x101± 12/mm2 6.93x103± 6.45x102 /mm2

clean 9.73x101± 9/mm2 * 8.09x103± 4.88x102 /mm2 *

Las pruebas in vivo son muy importantes para proporcionar información sobre la re-
acción biológica a los implantes. Los resultados histológicos confirmaron que la pre-
sencia de granalla residual de Al2O3 favorece la osteointegración de los implantes 
dentales de titanio(142-144). 

Incluso como se refiere en otros artículos, las partículas residuales de alúmina provocan 
un aumento de la adhesión, proliferación y diferenciación osteoblástica(143-145) debido 
a su carga negativa que provoca una cierta adsorción selectiva de proteínas, especial-
mente de fibronectina que favorece la migración osteoblástica a la superficie. Estos 
resultados y la amplia aplicación clínica de implantes dentales de titanio granallados 
con Al2O3 demuestran la falacia de que los residuos puedan afectar negativamente a 
la osteointegración.

Figura 52. Histologías de los implantes dentales tras 4 y 6 semanas de implantación para las 
tres superficies estudiadas. 
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El chorreado abrasivo aumenta la rugosidad y disminuye la humectabilidad de la su-
perficie y la energía superficial total aumentando la reactividad(146). Este efecto fue más 
pronunciado en las superficies con alúmina residual. Es bien sabido que la topografía 
afecta a la interacción celular, que influye en la orientación, migración, crecimiento y 
diferenciación de las células adheridas. Esta interacción está fuertemente influencia-
da por la organización de las proteínas adhesivas asociadas a la superficie, como la 
Fibronectina (proteína con un papel principal en el desarrollo temprano del hueso y 
en la diferenciación de los osteoblastos)(147-152), que depende de la rugosidad y de otras 
propiedades fisicoquímicas asociadas, como la humectabilidad, la energía superficial y 
la carga superficial. La adsorción de fibronectina se correlaciona mejor con el aumento 
de la humectabilidad y su energía superficial asociada. En cualquier caso, la interacción 
celular parece depender más de los parámetros de rugosidad.

Es importante que la superficie de un implante tenga una superficie hidrofílica, que 
mejore el anclaje celular y la vascularización de la zona, ya que el nivel de vascula-
rización de los tejidos periimplantarios en la zona de contacto con los tejidos es muy 
pobre, mejorando así la cicatrización y reduciendo la inflamación de estos tejidos(153-154).

En nuestro estudio, los valores del ángulo de contacto en agua fueron de 75,4° para 
la superficie de alúmina y de 66,8° para la superficie limpia.  Según la clasificación 
habitual, ambas superficies se consideran hidrófilas ya que el ángulo de contacto es 
inferior a 90°(155). 

La energía libre superficial de un sólido está constituida por la suma de sus compo-
nentes polares y dispersivos. Cuanto mayor es el carácter no polar o dispersivo de 
una superficie, más difícil es la adhesión en general, ya que depende del líquido que 
haya en la superficie. Lo contrario ocurre con una superficie de carácter más polar, que 
refleja interacciones hidrofílicas(156). En nuestro estudio, no se observaron diferencias 
estadísticamente significativas en el componente polar entre los grupos de alúmina y 
limpio. Ambos tipos de muestras superficiales presentaban indentaciones y cráteres, 
dando lugar a superficies heterogéneas con concavidades que podrían haber influido, 
disminuyendo la humectabilidad y la energía superficial respecto a la superficie control.

La adhesión bacteriana sobre superficies de titanio presenta diferentes etapas: la mi-
gración de las bacterias a la superficie, la adhesión inicial con una etapa reversible e 
irreversible, la adhesión por interacciones específicas, y finalmente la colonización para 
formar un biofilm. Uno de los factores más importantes que influyen en la adhesión 
bacteriana es la rugosidad y la morfología de la superficie. Además, otros factores son 
la hidrofobicidad y la energía libre superficial(157).

Las superficies rugosas favorecerán la formación y maduración de la placa, y se sabe 
que las superficies de alta energía recogen más bacterias, fijan la placa con más fuerza 
y seleccionan bacterias específicas. Aunque ambas variables interactúan entre sí, la 
influencia de la rugosidad superficial prevalece sobre la de la energía libre superficial. 
A partir de los resultados de nuestro estudio (Tabla 4), las muestras tratadas con chorro 
de arena presentan una mayor adhesión bacteriana que el control, lo que demuestra el 
papel clave de la rugosidad en el comportamiento microbiológico. Además, a partir 
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de estos resultados, se puede observar que las muestras con alúmina residual presen-
taron una menor adhesión bacteriana en ambos (S. Sanguinis y L. Salivarius) que 
los implantes limpios. Este hecho se debe a la disminución de la energía superficial 
producida por la alúmina sobre las superficies de titanio en relación con las superficies 
limpias(158-160). 

El uso de alúmina ha sido controvertido porque algunos autores comentan que no se 
puede excluir el riesgo potencial de presencia de partículas residuales de granalla con 
disolución de iones de aluminio en el tejido huésped. Este hecho no se ha demostra-
do y solo es un comentario en sus contribuciones. Los autores informaron de que los 
iones de aluminio pueden inhibir la diferenciación normal de las células estromales 
estrechas óseas y la deposición y mineralización óseas normales(161-162). Además, se ha 
demostrado que el aluminio induce un eflujo neto de calcio del hueso de cultivo[55]. Es 
bien sabido que el óxido de aluminio (alúmina) se considera bioinerte y es insoluble. 
La liberación de iones de aluminio de la alúmina sumergida en fluido corporal simulado 
(SBF) es mucho menor que la del Ti-6Al-4V(136, 142). 

Además, los estudios a los que se suele hacer referencia se refieren a bolas femorales de 
cadera fabricadas con alúmina. Esta aplicación ortopédica es muy diferente de la de los 
implantes dentales, ya que la bola femoral está hecha totalmente de alúmina y en nues-
tros implantes dentales el contenido superficial es, aproximadamente, del 8%. Además, 
las tensiones mecánicas y las condiciones de desgaste de las prótesis de cadera no son 
comparables a las de los implantes dentales(163-164). Por lo tanto, las comparaciones no 
son apropiadas.

Algunas aportaciones explican que el aluminio puede competir con el calcio en el lecho 
de cicatrización del implante, y el aluminio puede acumularse en el frente de minera-
lización y en la propia matriz osteoide. Nimb et al.(164) descubrieron que el aluminio 
inhibía la formación de cristales de fosfato cálcico y que la hidroxiapatita cristalizaba 
mal en un estudio en perros Beagle. Sin embargo, Quarles et al.(165) demostraron que 
el aluminio estimulaba la formación ósea con un aumento importante del volumen de 
hueso trabecular. En este sentido, el estudio de Lau et al.(43) también demostró que la 
presencia de iones de aluminio favorece la formación ósea en un estudio in vitro. Es im-
portante señalar que algunos estudios no trabajan con la presencia de alúmina sino con 
iones de aluminio y este hecho puede dar resultados completamente opuestos(166-168). Es 
bien sabido que los compuestos de un metal tienen propiedades muy diferentes de las 
del metal puro y sus iones(168).

Varios investigadores, como Feighan et al.(169) y Piatelli et al.(136) estudiaron el com-
portamiento biológico con Al2O3. En la primera, demostraron que los implantes cho-
rreados presentaban hueso tejido y laminar en aposición directa a la superficie del im-
plante, y este hecho demostraba la formación activa de hueso hacia los implantes. En 
la segunda investigación, los resultados histológicos no aportan pruebas que apoyen 
que las partículas residuales de óxido de aluminio sobre el implante dental afecten a la 
osteointegración. Además, se han encontrado niveles muy bajos de trazas de aluminio 
en diversos órganos y en la sangre cuando se utilizó alúmina(167). 
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Al igual que en las publicaciones de Feighan(170) y Piatelli(136), en nuestro estudio in 
vivo no se observó ningún efecto tóxico debido a la alúmina ni diferencias de reacción 
inflamatoria entre las superficies limpias o con alúmina.

En nuestro estudio, se encontraron diferencias estadísticamente significativas entre los 
implantes con alúmina residual y los implantes limpios en cuanto al contacto hueso-
implante. Este hecho se debe al efecto de la alúmina sobre la humectabilidad y la energía 
superficial, que favorece la actividad de los osteoblastos. Estos resultados contrastan con 
los encontrados con los implantes de aleación Ti-6Al-4V, en los que Wennenberg et al. 
presentaron diferencias en los porcentajes de contacto hueso-implante o en los valores de 
los pares de remoción. La rugosidad de estas muestras era diferente entre ellas(142). Estos 
autores confirman que las cantidades detectadas de Al son mucho mayores en Ti-6Al-4V 
y el nivel de liberación de iones de la alúmina fueron trazas inferiores a 5 ppb durante 1 
mes(136, 167-168). Es bien conocido que el óxido de aluminio es muy estable con un índice de 
solubilidad despreciable, siendo este óxido considerado insoluble y, por lo tanto, la acción 
de los iones de aluminio es prácticamente despreciable(171-172).

Por otro lado, Esposito et al.(171) encontraron que las partículas abrasivas residuales no 
son la causa de las fallas o fracturas de los implantes dentales. Las fracturas se deben a 
las tensiones residuales positivas (tracción) en la superficie producidas por un proceso 
de arenado deficiente.  Aparicio et al.(172) también demostraron que los implantes den-
tales con alúmina residual no presentan una mayor tasa de corrosión en relación con 
los implantes limpios debido al carácter bioinerte de la alúmina. Sin embargo, cuando 
se utiliza SiC como abrasivo, este carburo produce un aumento de la tasa de corrosión 
debido a que el SiC puede oxidarse a SiO2(172). 

El estudio demuestra que la alúmina residual mejora la osteointegración en titanio con 
la misma rugosidad. Sin embargo, el análisis por microanálisis de dispersión de energía 
de rayos X tiene una sensibilidad del 0,8% y podrían utilizarse técnicas más sensibles 
para cuantificar con mayor precisión el porcentaje de residuos.

4.2. ¿Es adecuado realizar el shot blasting con óxido de titanio?

Más del 75% de los implantes dentales comerciales se tratan mediante arenado con par-
tículas de alúmina seguido de grabado ácido. Es bien sabido que la rugosidad obtenida 
por proyección de partículas abrasivas es más importante que el grabado ácido para una 
buena osteointegración. El grabado ácido produce una microrrugosidad adicional a la 
obtenida por arenado(173-175). 

Sin embargo, algunos autores discuten el riesgo para la osteointegración a largo plazo 
producido por la alúmina residual en la superficie del implante dental. En el capítulo 
anterior hemos visto los efectos beneficiosos de la alúmina y en este estudiaremos el 
comportamiento del arenado con óxido de titanio. Una de las ventajas que se exponen 
es que el óxido de titanio es de la misma naturaleza que la superficie del implante dental 
y, por tanto, no hay contaminación por otro compuesto.

Se prepararon implantes a nivel óseo con tres tratamientos superficiales diferentes y se 
dividieron en tres grupos con 50 implantes y discos por grupo: 
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• tal como se recibieron (CTR); 

• arenados con óxido de titanio (TiO2) (tamaño 600-µm) con una presión de chorro 
de 0,25 MPa hasta conseguir la saturación de la rugosidad;

• arenados con partículas de alúmina (Al2O3) (tamaño 600-µm) con una presión de 
chorro de 0,25 MPa hasta conseguir la saturación de la rugosidad. 

La rugosidad y las características topográficas son las más relevantes de las propie-
dades superficiales de un implante dental para su éxito clínico. Además, el ángulo de 
contacto, la humectabilidad, la energía superficial y potencial zeta pueden mejorar el 
porcentaje de osteointegración y el tiempo de crecimiento óseo. Las superficies cho-
rreadas con Al2O3 eran significativamente más rugosas que las de TiO2 y CTR. La Fi-
gura 53 muestra las superficies de titanio observadas mediante microscopía electrónica 
de barrido y los resultados de la rugosidad superficial se muestran en la Tabla 9. 

Figura 53. A. Superficie control. B: Superficie granallada con TIO2. C. Superficie granallada 
con Al2O3.

Tabla 9. Valores medios ± desviación estándar de los parámetros de rugosidad de todas 
las superficies de titanio estudiadas. Las diferencias estadísticas se indican en la tabla (p < 
0,05).

Muestra Sa (µm) ± SD Sm (µm) ± SD Index Area ± SD

CTR 0.21 ± 0.02 0.34 ± 0.02 1.09 ± 0.01

TiO2 0.80 ± 0.13* 1.41 ± 0.21* 1.18 ± 0.06*

Al2O3 2.54 ± 0.15** 5.67 ± 1.07** 2.56 ± 0.05**

Las muestras tratadas mediante chorro de abrasivos presentaban una estructura super-
ficial rugosa homogénea con características topográficas similares. En varias zonas 
se observan facetas planas de hasta 40 μm para TiO2 y 60 μm para Al2O3. Entre estas 
zonas había hoyos, valles y estrías. Las superficies grabadas al ácido (CTR) eran lisas, 
sin irregularidades observadas por SEM.

Se demostró que la capacidad abrasiva de la alúmina era superior a la del óxido de 
titanio, como lo demuestra la mayor rugosidad presente en la superficie (Tabla 9). Un 
aspecto importante en el éxito del implante dental es la rugosidad y los parámetros 
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obtenidos para los implantes tratados con TiO2 es insuficiente a las preferencias de los 
osteoblastos, como muchos autores han referenciado(176-178). Una partícula con mayor 
capacidad abrasiva es necesaria para imponer una rugosidad óptima en la superficie 
de titanio siendo la alúmina la que consigue valores de rugosidad adecuados para la 
adhesión de los osteoblastos(176, 179). 

Estos resultados eran esperables, ya que el óxido de titanio no es abrasivo para una 
superficie de la misma dureza y, por tanto, la inducción de rugosidad es muy pequeña. 

La distribución de la dureza de la sección transversal de los materiales estudiados se presen-
ta en la Tabla 10. La dureza máxima para el titanio chorreado con partículas de alúmina fue 
de 370±15 VHN debido al carácter abrasivo, presentando la máxima dureza en la superfi-
cie. La dureza disminuyó gradualmente con el aumento de la distancia a la superficie. La 
dureza media para las muestras de control fue de 190 VHN. Sin embargo, para las muestras 
de control se observó un ligero aumento de la microdureza debido a la incorporación de los 
elementos intersticiales en la superficie; la microdureza aumentó hasta 230 VHN. Como 
era de esperar, respecto a las muestras chorreadas con TiO2 la microdureza presentó un 
valor ligeramente superior al control debido a la proyección de las partículas de TiO2. Sin 
embargo, el bajo carácter abrasivo del TiO2 produjo un aumento de 230±14 VHN para las 
muestras de control a 241 ± 11 VHN para las muestras chorreadas con partículas de TiO2.

Tabla 10. Valores de durezas Vickers de microdureza (VHN) de los tres tratamientos super-
ficiales estudiados a diferentes distancias de las superficies (0, 1, 2, 5, 10 y 15 mm).

Distancia (mm) 0 1 2 5 10 15

CTR 230 ± 14 205 ± 9 195 ± 9 192 ± 4 192 ± 4 190 ± 5

TiO2 241±10 221±11 211±8 201± 9 201 ± 9 195 ± 6

Al2O3 370±15* 358±10* 348±8* 298±10* 248 ± 8* 199 ± 5*

Los valores de las tensiones residuales determinadas mediante difracción de Rayos x 
rasantes utilizando sistema Bragg-Bentano, se resumen en la Tabla 11. Como era de es-
perar, las tensiones de compresión inducidas por el chorreado de arena con Al2O3 sobre 
c.p. Ti fueron mayores presentando diferencias significativas (p<0,001) en compara-
ción con las muestras control y las muestras chorreadas con TiO2. No hubo diferencias 
estadísticamente significativas entre el control y el tratamiento con TiO2. Todos estos 
resultados concuerdan con los valores obtenidos en los ensayos de microdureza, ya 
que, a mayor dureza, mayores tensiones residuales de compresión. 

Tabla 11. Tensiones residuales superficiales. Tensiones residuales superficiales calculadas 
para los tres implantes dentales de Ti tratados superficialmente.

Material σ (MPa)

CTR -70,1 ± 5

TiO2 -78,3 ± 4

Al2O3 -2450,0 ± 3
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La Figura 54 muestra el número de ciclos hasta el fallo (Nf) y la carga aplicada (curva 
S-N) para los diferentes implantes dentales. Los resultados mostraron que los implantes 
chorreados con arena de Al2O3 presentaban una fatiga más prolongada que los cho-
rreados con arena de CTR y TiO2. Las diferencias entre el Al2O3, TiO2 y CTR fueron 
estadísticamente significativas (p<0,005). En todos los implantes estudiados bajo con-
dición de fatiga, al comparar los ciclos de fractura para la misma carga cíclica aplicada, 
los implantes chorreados con alúmina mostraron un mayor número de ciclos de fractura 
que en los casos chorreados con óxido de titanio o respecto al control al que se aplicó 
la misma carga cíclica.

Figura 54. Curvas de carga aplicada respecto al número de ciclos a fractura para las tres 
superficies estudiadas.

Los resultados de microdureza son superiores en las superficies chorreadas con Al2O3 
que con TiO2. Este hecho se debe a la mayor abrasividad del Al2O3, por lo que provo-
can mayores tensiones superficiales de compresión (Tabla 11). Este hecho mejorará 
significativamente la fatiga. Como es bien sabido, las grietas de fatiga se generan en 
la superficie del implante dental y con los ciclos de masticación la grieta crece hacia el 
interior del implante dental hasta su posterior fractura. Como la superficie se encuentra 
en un estado de compresión debido al arenado, la nucleación de la grieta no puede ge-
nerarse en la superficie y comienza a cierta distancia de esta. Este impedimento produ-
cido por la compresión mejora en gran medida el comportamiento a fatiga del implante 
dental, como puede observarse en la Figura 54.  Esta superficie compresiva provoca un  
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aumento de la vida a fatiga del material, ya que retrasa la iniciación de la grieta, tal y 
como se ha estudiado previamente en muchos materiales sometidos a ciclos de fatiga.

Otra gran ventaja del arenado con alúmina es que, además de una rugosidad óptima, 
confiere a la superficie un estado de tensión superficial de compresión que dificulta 
la aparición de grietas de fatiga, como puede verse en la Figura 55. En las muestras 
tratadas con TiO2 chorreado con arena, la grieta se inicia en la superficie y la tratada 
con alúmina se genera a distancia de la superficie. Es bien conocido que las grietas de 
fatiga se inician en defectos en los que existe una tensión de tracción y, por lo tanto, 
en las muestras con tensión residual de compresión debe ir a una distancia de varios 
micrómetros hacia la matriz para la generación de la grieta(180-181). Este hecho aumenta 
considerablemente la vida a fatiga y da al clínico la seguridad de que los implantes den-
tales insertados tendrán un buen comportamiento durante toda la vida del paciente. La 
nucleación de la grieta se produce a 7 μm de la superficie cuando la muestra se chorrea 
con Al2O3 debido a la tensión residual de compresión en la superficie. 

Figura 55. Superficie de fractura observando la nucleación de la grieta desde la superficie 
para un implante al que fue sometido con abrasivo TiO2 (A) y la nucleación de la grieta a una 
distancia de nucleación de grietas de 7 a 10 micrómetros de la superficie para el caso de la 
abrasión con partículas de Al2O3 (B). 

Las pruebas in vivo son muy importantes para proporcionar información sobre las reac-
ciones biológicas a los implantes. En el presente estudio se pretendía evaluar la osteoin-
tegración y las propiedades mecánicas de los implantes dentales arenados con TiO2 y 
Al2O3. La capacidad de los diferentes implantes dentales modificados en superficie para 
formar hueso nuevo se analizó mediante implantación in vivo. En la Figura 56 se mues-
tran secciones histológicas representativas de cada grupo (CTR, TiO2 y Al2O3) a las 2 y 
6 semanas como período de implantación. La vista histológica mostró un aumento de la 
cantidad de hueso en contacto con el implante desde las 2 semanas hasta las 6 semanas 
para todas las muestras estudiadas, mostrando claramente la capacidad de inducir total 
o parcialmente la formación de hueso nuevo.

Los resultados histológicos confirmaron que la presencia de partículas abrasivas residuales 
de Al2O3 y TiO2 no afectaba a la osteointegración de los implantes dentales de titanio. Las 
muestras de Al2O3 mostraron claras diferencias al final del estudio, a las 6 semanas, en 
comparación con los grupos CTR y TiO2, exhibiendo una mejor osteointegración, ya que 
la mayor parte de la superficie del implante estaba en contacto directo con el tejido óseo. 
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Figura 56. Histologías de los implantes control (CTR), granallados con partículas de óxido 
de titanio (TiO2) y granallados con alúmina (Al2O3) a 2 y 6 semanas en la parte superior e 
inferior respectivamente.

El contacto hueso-implante se evaluó mediante análisis histomorfométrico en la in-
terfase implante-tejido cuantificando el porcentaje de superficie del implante sobre la 
longitud total del implante, calculado para todas las diferentes muestras estudiadas a 
las 2 y 6 semanas después de la implantación, cuyos resultados se recogen en la Tabla 
12. Estos datos corroboran los resultados observados a través del análisis histológico, 
mostrando claramente valores significativamente superiores para las muestras de Al2O3 
tras 2 y 6 semanas de implantación.

Tabla 12. Porcentaje de contacto hueso-implante (% BIC) para los implantes dentales de 
titanio con diferentes tratamientos de superficie tras 2 y 6 semanas de implantación.

Material 2 weeks 6 weeks

CTR 22% ± 9% 35% ± 10%

TiO2 24% ± 11% 38% ± 12%

Al2O3 39% ± 10% 63% ± 11%

Incluso como se ha referido en otros artículos, las partículas residuales de alúmina 
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provocaron un aumento de la adhesión, proliferación y diferenciación osteoblástica 
debido a su carga negativa que provoca una cierta adsorción selectiva de proteínas, 
especialmente de fibronectina que favorece la migración osteoblástica a la superfi-
cie(182-187). Estos resultados y la amplia aplicación clínica de implantes dentales de 
titanio chorreados con arena de Al2O3 demuestran que los residuos pueden afectar 
negativamente a la osteointegración. 

Los trabajos publicados sobre el arenado con TiO2 han demostrado que la microrru-
gosidad se produce con valores Sa inferiores a 1 micrómetro utilizando partículas 
de 12 a 300 micrómetros. En estos estudios se observa una baja rugosidad para una 
buena adhesión, proliferación y diferenciación osteoblástica. Tras 10 semanas de 
implantación en conejos de Nueva Zelanda, el hueso en contacto con el metal no su-
pera el 50%. En este trabajo, se realizaron estudios de pull out de cilindros arenados 
de TiO2 y la tensión de retención tras 10 semanas de implantación fue de 40N(188-189). 
En otro estudio, se trataron implantes dentales con Al2O3 seguido de grabado ácido e 
implantes con superficie tratada con TiO2 seguido de grabado ácido. Los implantes 
se instalaron aleatoriamente en ambas tibias de ocho conejos y se extrajeron muestras 
en bloque 4 y 8 semanas después de la implantación. Se realizaron análisis de fre-
cuencia de resonancia inmediatamente después de la implantación y a las 8 semanas. 
Se extrajeron 12 implantes de cada grupo para medir el torque inverso. Al comparar 
el cociente de estabilidad del implante en los dos puntos temporales, no se encon-
traron diferencias estadísticas significativas (p > 0,05), al igual que en la prueba de 
torque de extracción a las 8 semanas de la colocación del implante, no se encontraron 
diferencias significativas entre los dos grupos(190). Este trabajo solo muestra el tor-
que torsional, pero el óxido de aluminio utilizado para el arenado no es Al2O3, por 
lo que los resultados obtenidos no son muy comparables. En nuestro trabajo se ha 
podido comprobar la rugosidad obtenida, la microdureza y las tensiones residuales 
de compresión, así como la fatiga. Las cargas de compresión favorecen un buen com-
portamiento mecánico cíclico y los estudios histológicos muestran las ventajas del 
arenado con Al2O3 sobre el TiO2. No hemos podido comparar los resultados de fatiga 
y tensiones residuales al no encontrar estudios comparables a este.  

La rugosidad obtenida con la alúmina proporciona al implante dental una topografía 
óptima para la adhesión, proliferación y diferenciación osteoblástica que no se con-
sigue con el arenado con óxido de titanio debido a su menor capacidad abrasiva. Esto 
es evidente en los valores de osteointegración (BIC) obtenidos para los implantes 
dentales tratados con óxido de alúmina o de titanio. Además del mejor comporta-
miento biológico del tratamiento con chorro de arena de alúmina conseguido por 
la topografía obtenida, también hay un beneficio en el comportamiento mecánico a 
largo plazo. La mayor capacidad abrasiva produce una mayor tensión de compresión 
en la superficie que dificulta la nucleación de grietas de fatiga. Esta mayor tensión 
residual del tratamiento con chorro de arena de alúmina se ha demostrado mediante 
cálculos de rayos X y estudios de microdureza a diferentes distancias de la superficie.

Se han observado resultados muy parecidos en implantes dentales granallados con 
partículas de fosfato de calcio. La idea es muy buena, ya que el implante dental 
podría después de obtener una buena topografía disponer de material bioactivo en 



7170

la superficie del implante dental. Sin embargo, este hecho fracasó debido a que la 
abrasividad de los fosfatos de calcio es menor que la del titanio y las partículas se 
desintegraban con la presión de contacto con el implante dental y, por supuesto, no 
se obtenía rugosidad.

Otros investigadores realizaban tratamientos con biovidrios de fosfato de calcio y 
estos materiales tenían una gran abrasividad y producían una importante deforma-
ción plástica en el titanio. Sin embargo, los cantos vivos de las partículas producían 
grietas en la superficie debido a los cantos vivos. La acción que generaba en la 
superficie eran cortes del vidrio a la superficie del titanio y eso eran grietas que pro-
gresarían en el interior del implante dental cuando el paciente comenzara los ciclos 
masticatorios provocando la rotura prematura del implante dental. Los implantes 
fueron retirados del mercado. 

4.3. ¿Contribuyen las tensiones residuales superficiales a la osteointegración?

Como hemos explicado al hablar de las técnicas de shot blasting, la proyección de 
partículas abrasivas produce en la superficie del material metálico unas deformaciones 
plásticas que generan una topografía rugosa que nos permite optimizar los parámetros 
de rugosidad que favorecen la adhesión, proliferación y diferenciación de células os-
teoblásticas que generarán la osteointegración del implante dental. Esta técnica provo-
ca unas tensiones de compresión en la superficie que quedan después del tratamiento. 
Hemos visto que estas tensiones residuales generan un estado compresivo que inhiben 
la formación de las grietas por fatiga aumentando la vida del implante dental muy por 
encima de la esperanza de vida del paciente. Además de la mejora del comportamiento 
mecánico, la tensión residual en superficie asociada a la deformación plástica generada 
tendrá un efecto en las características fisicoquímicas de la superficie(191-192). En este 
capítulo se trata de determinar los efectos en la mojabilidad y energías de superficies y 
determinar la bondad o no respecto al comportamiento celular.

Para ello, se ensayaron implantes de titanio dividiéndose en 4 grupos:

• Titanio liso sin tensión residual (S).
• Titanio liso con tensión residual (S+RS).
• Titanio rugoso sin tensión residual (R).
• Titanio rugoso con tensión residual (R+RS).

El granallado se realizó con partículas de Al2O3 de 600 µm de tamaño medio y 0,25 
MPa de presión de granallado.

La Tabla 13 muestra los parámetros de rugosidad, humectabilidad y energía super-
ficial de las diferentes superficies. Para la obtención de las tensiones residuales de 
compresión en los discos lisos se realizaron diferentes ensayos de compresión me-
cánica, obteniéndose valores de tensión residual muy similares a los obtenidos en los 
discos rugosos por granallado(193). La tensión aplicada para esta tensión residual fue de 
678±35 MPa dentro del campo plástico del disco. Los valores de tensiones residuales 
obtenidos se muestran en la misma tabla.
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Tabla 13. Parámetros de rugosidad Sa, Sm y área de índice, ángulo de contacto (CA), compo-
nente dispersiva de la energía superficial (DC), componente polar (PC), energía superficial 
total (SFE) y tensión residual (σresidual).

Sa 
(µm) 

Sm (µm) 
Index 
Area

CA (˚) DC (mJ/
m2)

PC 
(mJ/
m2)

Total 
SFE 
(mJ/m2)

sresidual 
(MPa)

S
0.21 ± 
0.02*

0.34 ± 
0.02*

1.09 ± 
0.01*

77 ± 
5*

24.8 ± 
1.2 *

10.2 ± 
2.0 *

35.0 ± 
3.2 *

-10± 2*

S+RS
0.24 ± 
0.10*

0.41 ± 
0.11*

1.08 ± 
0.06*

58 ± 
3**

27.2± 
1.2 **

18.3± 
1.8 **

45.5 ± 
2.2 **

-189± 
20**

R
2.04 ± 
0.15**

4.67 ± 
1.07**

1.66 ± 
0.04**

69 ± 
4*

27.7 ± 
1.3**

12.5 ± 
2.1 *

40.2± 
1.2 ***

-8±         
3*

R+RS
1.99 ± 
0.18**

4.89 ± 
1.67**

1.76 ± 
0.04**

53 ± 
2**

29.0± 
2.2 **

20.4 ± 
1.9 **

49.4± 
1.8 **

-201± 
12**

La Tabla 13 muestra que los discos lisos con tensión residual tienen un ángulo de 
contacto menor que los lisos originales de aproximadamente 20º, lo que hace que el 
material sea más hidrófilo. Del mismo modo, cuando comparamos los implantes rugo-
sos, podemos ver que la contribución de la tensión residual es la mejora de la humec-
tabilidad y un aumento de la energía superficial y especialmente del componente polar.

La Figura 57 muestra el número de células osteoblásticas en las diferentes superficies, 
observándose un mayor número tanto en las superficies lisas como en las rugosas don-
de existe tensión residual compresiva, con diferencias estadísticamente significativas 
p<0,001 para cada una de ellas. La misma tendencia se observa también en los niveles 
de ALP mostrando una mejor mineralización en las superficies con estrés residual (Fi-
gura 58).

Los resultados también muestran claramente que la rugosidad favorece el comporta-
miento celular con respecto a las superficies lisas y la topografía desempeña, sin duda, 
el papel principal en la osteointegración, pero también hemos podido determinar la 
contribución positiva de la tensión residual de compresión en el comportamiento os-
teoblástico de las superficies(194).

Figura 57. Proliferación de células Saos-2 sobre las superficies estudiadas. (A) Tras 3 días de 
incubación, y (B) tras 14 días de incubación.
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Figura 58. Producción de ALP por células Saos-2 en diferentes superficies.

De este estudio se puede concluir que el parámetro más importante del comportamien-
to osteoblástico en la superficie es la topografía, pero también se demuestra el efecto 
sinérgico de la tensión residual compresiva en la superficie del implante. Este efecto 
favorecedor de la osteointegración se debe a que la tensión disminuye el ángulo de con-
tacto y en consecuencia afecta a la energía de superficie especialmente al componente 
polar. Este hecho mejora la adsorción de proteínas en la superficie del implante. 

4.4. ¿Tiene alguna influencia el ataque acido después del tratamiento de shot 
blasting?

Un requisito para el éxito clínico de los implantes dentales de titanio es conseguir una 
conexión fuerte y duradera entre el implante y el hueso. Se sabe que la rugosidad de la 
superficie de los implantes dentales a nivel micrométrico es un factor muy importante 
para establecer una fijación ósea clínicamente fiable. Hemos podido observar en el 
capítulo de técnicas de modificación de la superficie que el shot blasting y más concre-
tamente con alúmina produce una rugosidad optimizada para la adhesión, proliferación 
y diferenciación osteoblástica. Sin embargo, no se conoce si un posterior tratamiento de 
ataque ácido a la superficie rugosa favorece o no el comportamiento biológico.

El tratamiento con proyección de partículas abrasivas de alúmina produce una mayor 
rugosidad superficial que las muestras tratadas con grabado ácido. Lo que produce el 
ataque ácido es una micro-nanorugosidad dentro de la macrorugosidad provocada por 
el shot blasting(194-196). La duda es si este microrelieve mejorará la osteointegración o no 
habrá diferencias significativas con la superficie macrorugosas, es decir, que solamente 
han sido tratadas con proyección de alúmina.  

Para ello, se estudiaron los implantes de cp-Ti con cuatro tratamientos de superficie 
diferentes y se dividieron en grupos con 20 implantes por grupo: 
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1. Mecanizados (Ctr);
2. grabado ácido (AEtch) en ácido fluorhídrico 0,35 M durante 15 s a temperatura 

ambiente;
3. arenado (GBlast) con partículas de alúmina (tamaño 600-µm) a una presión de 

0,25 MPa hasta alcanzar la saturación de la rugosidad; y
4. granallado con tratamiento de grabado al ácido. (GBlast+AEtch)

Las cuatro superficies estudiadas se pueden observar en la Figura 59. Las superficies 
grabadas al ácido se caracterizaban por una miríada de pequeños cráteres y surcos. 
Las paredes de los cráteres presentaban una estructura microranurada y se observaron 
picaduras en el fondo de los cráteres. Las superficies granalladas presentaban una es-
tructura superficial heterogénea con picos y valles de geometría variada que mostraban 
varias facetas planas. Las facetas también presentaban pequeñas irregularidades que 
aparecían como picaduras y rayas. Una estructura nanoporosa esquelética resultante del 
tratamiento de grabado ácido se superpone a la estructura microrugosa resultante del 
tratamiento de granallado inicial en las muestras GBlast+AEtch(197-199).

Figura 59. Superficies de implantes dentales de titanio observadas mediante microscopía 
electrónica de barrido ambiental. A. Control, B. Grabado al ácido, C. Granallado y D. Grana-
llado con tratamiento de grabado al ácido.

La rugosidad y las características topográficas son las más relevantes de las propieda-
des superficiales de un implante dental para su éxito clínico. En la Figura 60 muestra 
imágenes de la topografía superficial mediante microscopio interferométrico 3D (Figu-
ra 2) y los valores de rugosidad superficial obtenidos se muestran en la Tabla 13.



7574

Figura 60. Imágenes tridimensionales obtenidas por interferometría óptica y parámetros 

Sa y Pc calculados para las diferentes superficies de implantes dentales de Ti. A. Control, B. 

Grabado al ácido, C. Granallado y D. Granallado con tratamiento de grabado al ácido.

Tabla 13. Media ± desviación estándar de los parámetros de rugosidad superficial Ra y Pc 

para los diferentes tipos de superficies de implantes cp-Ti.

Implant Surface Ra (μm) Pc (cm-1)

Ctr 0.33 ± 0.1 150.9 ± 69

AEtch 1.69 ± 0.1 198.3 ± 34

GBlast 4.74 ± 0.2 82.1 ± 10

GBlast+AEtch 4.23 ± 0.2 92.1 ± 13

Las superficies GBlast+AEtch y GBlast eran significativamente más rugosas que las 
superficies AEtch y Ctr, y las superficies AEtch eran significativamente más rugosas 
que Ctr. Las superficies GBlast y GBlast+AEtch no presentaban valores de rugosidad 
significativamente diferentes. Las superficies GBlast y GBlast+AEtch no presentaban 
valores de rugosidad significativamente diferentes. Los tamaños de estas característi-
cas nanotopográficas son menores que la resolución lateral de la técnica utilizada para 
medir la rugosidad. 

La Tabla 13 muestra los ángulos de contacto aparentes (CA’) y sus valores intrínsecos 
(CA) para los tres líquidos utilizados en todas las superficies ensayadas. La Tabla 14 
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muestra la energía libre superficial calculada según el enfoque de Owens y Wendt uti-
lizando los ángulos de contacto intrínsecos correspondientes en todas las superficies 
diferentes. La Tabla 14 muestra también los valores de los componentes dispersivo y 
polar de la energía libre superficial (SFE). En general, el tratamiento de granallado dis-
minuyó la humectabilidad de la superficie con agua, es decir, aumentó los ángulos de 
contacto. A medida que aumentaba la rugosidad, disminuía la SFE(200-202). Estas diferen-
cias fueron estadísticamente significativas, pero no se determinó ninguna correlación 
aparente entre la rugosidad y los componentes de la SFE.  

Tabla 14. Ángulos de contacto aparentes de los tres líquidos utilizados sobre las distintas 
superficies de Ti c.p. Los valores son la media ± desviación estándar. Las diferencias estadís-
ticas frente a las superficies lisas de cada columna se indican mediante símbolos de asteris-
co simples y dobles (p < 0,05).

Surface Water CA’ [o] Di-iodomethane CA’ [o] Formamide CA’ [o]

Ctrl 66.3 ± 5 51.5 ± 3 * 51.8 ± 1

AEtch 66.8 ± 7 38.5 ± 4 ** 35.0 ± 5 *

GBlast 75.4 ± 5 * 58.2 ± 2 59.3 ± 2

GBlast+AEtch 82.1 ± 5 * 37.3 ± 3 ** 357 ± 1 *

Tabla 15. Ángulo de contacto con el agua, energía libre superficial y sus componentes para 
las diferentes superficies de Ti. Los valores son la media ± desviación estándar. Las diferen-
cias estadísticas frente a las superficies lisas de cada columna se indican con símbolos de 
asterisco simples y dobles (p<0,05).

Surface
Contact angle 

(º)

Surface free energy (mJ/m2)

Total surface 
free energy

Dispersive 
component

Polar 
component

Ctrl 66.29 ± 4.62 42.74 ± 1.54 30,19 ± 1.96 12.50 ± 3.15

AEtch 66.84 ± 6.97 
49.52 ± 3.11 

*
40,00 ± 2.24 

*
9.52 ± 3.24 *

GBlast 
76.93 ± 2.94 

*
42.67 ± 1.18 

       35,49 ± 0.73 
**

7.19 ± 0.92 *

GBlast+AEtch
72.11 ± 5.15 

*
43.08 ± 1.96 

40,91 ± 1.57 
*

8.18 ± 1.24 **

Las superficies con mayor rugosidad presentan más células adheridas. Este efecto fue 
más pronunciado en las muestras chorreadas y chorreadas con grabado ácido. Las cé-
lulas MG63 adquirieron su morfología normal aplanada y polarizada, como se observa 
en la Figura 61.
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Figura 61. Osteoblasto humano en la superficie Grit-Blast.

La cuantificación de la adhesión celular (Tabla 16) confirmó un aumento del número de 
células por superficie real al aumentar la rugosidad. De los resultados se desprende que 
la rugosidad obtenida mediante granallado es el factor principal en comparación con 
el tratamiento de grabado ácido. Este tratamiento químico favorece en cierta medida 
la respuesta osteoblástica cuando la superficie presenta una rugosidad adecuada(203-207). 
Únicamente, el tratamiento de grabado ácido no mejoró la adhesión osteoblástica en 
comparación con el control. Todas las diferencias fueron estadísticamente significati-
vas entre la superficie arenada y la arenada con grabado ácido frente a la superficie lisa 
y grabada con ácido (p < 0,05). 

Tabla 16. Energía superficial y sus componentes para las diferentes superficies de Ti. Los 
valores son la media ± desviación estándar. Las diferencias estadísticas de cada columna se 
indican mediante símbolos de punto, asterisco simple y asterisco doble (p <  0,05).

Surface
Surface energy (mJ/m2)

Total Dispersive component Polar Component

Ctrl 40.0 ± 2 24.8 ± 3 ** 15.2 ± 4 *

AEtch 37.8 ± 2 26.8 ± 2 ** 11.0 ± 3 •

GBlast 28.2 ± 1 * 17.7 ± 1 10.5 ± 3 •

GBlast+AEt 28.0 ± 1 * 22.9 ± 1 •* 05.1 ± 1

La Figura 62 muestra histologías representativas en cada período de implantación para 
los implantes Ctr, AEtch, GBlast y GBlast+AEtch, respectivamente. Solo las superfi-
cies GBlast y GBlast+AEtch mostraron formación de hueso nuevo inmaduro alrededor 
de los implantes dentales a la semana de la implantación (Figura 62g y 62j). Para los 
demás tipos de implantes, tras 1 semana de implantación, la mayor parte del hueso en 
contacto con la superficie era el hueso mecanizado originalmente durante la cirugía, 
que estaba en contacto con las roscas de los implantes. Esto proporcionó una buena 
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estabilización primaria a todos los implantes, incluso antes de que los tejidos duros 
comenzaran a regenerarse de forma significativa.

La Figura 63 resume la cuantificación histomorfométrica de la osteointegración de los 
implantes. Los implantes Ctr presentaban menores porcentajes de hueso en contacto 
directo con diferencias estadísticamente significativas (test de Fisher; 0,05) que los 
implantes GBlast y GBlast+Acid Etched desde la semana 1, lo que demuestra que las 
superficies altamente rugosas (Ra ≈ 4 µm) mejoran la integración ósea en compara-
ción con las as-mecanizadas (Ra ≈ 0,7 µm).  Los implantes AEtch (Ra ≈ 1,5 µm) no 
presentaron valores superiores a los implantes as-machined hasta las 10 semanas de 
implantación. 

Figura 62. Observaciones histológicas a diferentes tiempos de implantación para las distin-
tas superficies. 
A. Ctr 1 semana. B. Ctr 3 semanas. C. Ctr 10 semanas.                                                                                  D. 
AEtch 1 semana. E. AEtch 3 semanas. F. AEtch.10 semanas.                                                               G. 
GBlast 1 semana. H. GBlast 3 semanas. I. GBlast 10 semanas.                                                                J. 
GBlast+AEtch 1 semana. K. GBlast+AEtch 3 semanas. L. GBlast+AEtch 10 semanas.
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Figura 63. Porcentajes de osteointegración para cada tratamiento de superficie en diferen-
tes semanas después de la cirugía.

La Tabla 17 muestra el número total y el porcentaje de implantes que fracasaron por tipo 
de superficie y periodo de implantación. Esa estabilización primaria podría explicar el 
hecho de que ningún implante, independientemente de su tratamiento de superficie, fra-
casara después de 3 semanas de implantación. El fracaso en todos los casos se determinó 
evaluando la inestabilidad mecánica del implante en el lecho óseo, lo que provocó la 
imposibilidad de tratar la muestra para el análisis histométrico. Ninguno de los implantes 
GBlast+Acid Etched fracasó. Esta fue una prueba inicial de un mejor rendimiento in vivo 
de los microranurados con superficies grabadas al ácido en comparación con los otros 
tipos de implantes probados. El implante dental con más fracasos fue el de control a la 
semana. A las diez semanas no se observaron fracasos en ningún implante dental.

Los implantes GBlast y GBlast con grabado ácido presentaron diferencias estadísti-
camente significativas en el porcentaje de contacto directo (prueba de Fisher; 0,05) 
en comparación con las superficies grabadas al ácido y de control. Sin embargo, los 
implantes GBlast con grabado ácido no mostraron diferencias estadísticamente sig-
nificativas en el porcentaje de contacto directo en todos los tiempos de implantación 
con los implantes GBlast. Estos resultados indican que se consigue una aceleración 
de la osteointegración en implantes GBlast y GBlast con grabado ácido en tiempos de 
implantación tan cortos como 1 semana.

Tabla 17. Número de implantes fracasados/número total de implantes por tipo de implante 
(filas) y tiempo tras la implantación (columnas). El porcentaje total de implantes fracasados 
se indica entre paréntesis.

Tipo de implantes 1 week 3 weeks 10 weeks Total

Ctr 2/6 1/6 0/6 3/18 (17%)

AEtch 2/6 0/6 0/6 2/18 (11%)

GBlast 1/6 0/6 0/6 1/18 (5%)

GBlast+AEtch 0/6 0/6 0/6 0/18 (0%)

Total 5/24 (21%) 1/24 (4%) 0/24 (0%) 6/72 (8%)
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La rugosidad y las características topográficas son las más relevantes de las propie-
dades superficiales de un implante dental para su respuesta biológica. Las superficies 
con rugosidad creciente muestran más células osteoblásticas adheridas. Este efecto fue 
más pronunciado en las muestras chorreadas y chorreadas con grabado ácido. De los 
resultados se desprende que la rugosidad obtenida por arenado es el principal factor 
en comparación con el tratamiento de grabado ácido en la respuesta biológica(199). No 
existen diferencias estadísticamente significativas entre los implantes dentales GBlast 
y GBlast+AEtch en la respuesta biológica. Estos resultados fueron confirmados por las 
pruebas in vivo y el análisis histológico.

4.5. ¿Qué consideraciones desde la tecnología de materiales se pueden hacer a los 
implantes dentales híbridos?

Desde hace décadas, la colocación de implantes dentales para sustituir dientes ausentes 
es un procedimiento rutinario en las clínicas dentales. Además, existen pruebas contras-
tadas que justifican el uso de implantes en la rehabilitación parcial o total de pacientes 
edéntulos y su éxito a medio y largo plazo[1,2]. Sin embargo, los implantes dentales no 
están exentos de complicaciones. Una vez osteointegrados, los implantes pueden sufrir 
una pérdida de hueso marginal crestal, ya sea por remodelación ósea fisiológica o por 
un proceso inflamatorio patológico asociado a la presencia de bacterias[3].

La periimplantitis es una condición patológica de los tejidos que rodean a los implan-
tes y se caracteriza por la inflamación de la mucosa periimplantaria y la consiguiente 
pérdida progresiva del hueso que los soporta[4]. Utilizando esta definición, recientes 
revisiones sistemáticas han evaluado la prevalencia de la enfermedad periimplantaria. 
Derks et al., en 2015, describieron una prevalencia de periimplantitis del 22% (IC: 
32%-54%) en 1.196 pacientes y 4.209 implantes[5]. Derks et al., en 2016, realizaron un 
análisis transversal aleatorizado en población sueca en el que informaron de un 45% de 
pacientes con presencia de periimplantitis tras 9 años de carga de implantes y pérdida 
ósea superior a 0,5 mm, aunque disminuyó a 14,5 mm cuando se evaluó una pérdida 
ósea superior a 2 mm[6]. Aunque la periimplantitis se define como un proceso patoló-
gico asociado a la inflamación y a la presencia de bacterias, su etiología es compleja y 
multifactorial[7-10].

En los últimos años, se han producido numerosos avances en la modificación y el 
tratamiento de superficies para mejorar la osteointegración y favorecer el contacto 
hueso-implante (BIC). Las superficies rugosas aumentan la tasa de supervivencia de 
los implantes en comparación con las superficies lisas o mecanizadas[11]. Sin embargo, 
la superficie del implante también se considera un factor de riesgo potencial de pérdida 
ósea marginal crestal[12]. Se ha demostrado mediante estudios in vitro que las superfi-
cies rugosas tienen más facilidad para desarrollar biofilm adherido a ellas y que en éstas 
es más difícil desbridarlo y eliminarlo, en comparación con las superficies lisas[13,14].

En estudios con animales, la progresión de la periimplantitis en implantes con super-
ficie rugosa fue más rápida que en implantes con superficie mecanizada[15] y, clínica-
mente, existe una mayor tasa de periimplantitis en implantes con superficie rugosa que 
en superficies mecanizadas[16].
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Parece razonable, pues, el uso de implantes de rugosidad moderada (rugosidad con valo-
res Sa = 1-2 µm) que presentan un mejor índice de osteointegración y supervivencia que 
los implantes de superficie maquinada, pero al mismo tiempo son menos propensos a la 
acumulación de biopelículas y a la subsiguiente pérdida ósea causada por la enfermedad 
periimplantaria que los implantes de mayor rugosidad (Sa superior a 2 µm)[17]. Sin embargo, 
como la periimplantitis sigue teniendo una prevalencia significativa en estos implantes de 
rugosidad moderada[18], han aparecido en el mercado implantes híbridos.

Los implantes híbridos o implantes de superficie híbrida presentan un diseño en el que la 
zona coronal tiene titanio mecanizado y el resto del implante tiene una superficie rugosa. 
Aparentemente, este diseño presenta una serie de ventajas con respecto a otros diseños 
de superficie. Tanto la parte lisa como la rugosa deben estar en contacto con el hueso. Sin 
embargo, la mayor parte de la zona coronal es lisa, de modo que, si se produce una infiltra-
ción bacteriana a través de la superficie del implante dental, es más difícil que se forme una 
biopelícula. En caso de pérdida ósea, la eliminación del biofilm mediante implantoplastia 
será mucho más fácil, ya que la superficie es lisa. La parte coronal mecanizada reduce la 
presencia de biofilm al disminuir la humectabilidad y la adhesión celular a este nivel, y la 
parte tratada o rugosa favorece la osteointegración[19]. Los implantes híbridos presentan una 
elevada tasa de supervivencia, estabilidad ósea marginal y menos complicaciones biológi-
cas[20]. Sin embargo, estudios en animales han demostrado que los implantes con superficie 
híbrida presentan un grado de inflamación de los tejidos periimplantarios similar al de los 
implantes con rugosidad moderada[21] y una mayor pérdida ósea marginal[22].

Por tanto, es interesante determinar cómo responden estos implantes a los diferentes facto-
res que pueden favorecer la aparición y desarrollo de enfermedad periimplantaria, y entre 
ellos, conocer cómo puede afectar la corrosión a la superficie híbrida y si existen o no 
diferencias respecto a los implantes con superficie rugosa. Es indiscutible que se han en-
contrado partículas de titanio en los tejidos periimplantarios y que desempeñan un papel en 
la respuesta inflamatoria de los tejidos y en la pérdida de hueso marginal[23]. Los estudios in 
vitro han demostrado el potencial de los iones o partículas de titanio como partículas tóxicas 
o proinflamatorias[24]. La inflamación puede provocar la acidificación del medio cambiando 
las condiciones de pH alrededor de los implantes y produciendo la disolución activa de los 
iones metálicos. La aparición de estos iones o partículas, producida por la corrosión del 
material, desencadena una reacción inflamatoria, por lo que la corrosión puede considerarse 
uno de los factores asociados a la aparición y establecimiento de la enfermedad periimplan-
taria. El hecho de que los implantes puedan estar en contacto con diferentes factores exter-
nos puede provocar su degradación. Entre estos factores se encuentran los electroquímicos, 
la acidez debida a la inflamación, las bacterias, el uso de soluciones o dentífricos ricos en 
flúor y los factores mecánicos derivados de las cargas[25].

La corrosión simulada in vitro con fluidos y ambientes similares a los expuestos en el medio 
oral ha sido demostrada en diferentes estudios, y en ellos, la aparición de iones de titanio 
depende del pH, del tiempo de inmersión en el fluido y del tipo de ácido[26]. Este proceso se 
conoce como biocorrosión. El concepto de biocorrosión puede ampliarse si se tienen en cuenta 
factores mecánicos producidos por la carga o fricción entre los diferentes elementos del com-
plejo implante-prótesis. Este tipo de corrosión se conoce como tribocorrosión[27-29].
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En resumen, el desgaste, la corrosión, las partículas de titanio, la inflamación y los microor-
ganismos forman parte de la compleja respuesta del huésped a los cuerpos extraños. Existe 
cierta relación entre la corrosión, la presencia de partículas de titanio y las complicaciones 
biológicas. Sin embargo, en la actualidad no hay datos suficientes que respalden un papel 
unidireccional de la corrosión del titanio y las partículas metálicas en la patogénesis de la 
periimplantitis. Entre estos factores se encuentran los electroquímicos, la acidez debida a 
la inflamación, las bacterias, el uso de soluciones o dentífricos ricos en flúor y los factores 
mecánicos derivados de las cargas[25].

La corrosión simulada in vitro con fluidos y ambientes similares a los expuestos en el 
medio oral ha sido demostrada en diferentes estudios, y en ellos, la aparición de iones 
de titanio depende del pH, del tiempo de inmersión en el fluido y del tipo de ácido[26]. 
Este proceso se conoce como biocorrosión. El concepto de biocorrosión puede ampliar-
se si se tienen en cuenta factores mecánicos producidos por la carga o fricción entre los 
diferentes elementos del complejo implante-prótesis. Este tipo de corrosión se conoce 
como tribocorrosión[27-29].

El documento de consenso sobre periimplantitis[30] explica que no hay pruebas de que la 
superficie del implante dental favorezca la periimplantitis. Existen otros parámetros como 
el acceso a la higiene dental o aspectos geométricos del pilar que pueden afectarla. Sin 
embargo, es evidente que los tratamientos de limpieza del biofilm bacteriano son mucho 
más fáciles en las superficies que en las rugosas. En las superficies rugosas, a menudo hay 
que realizar tratamientos de implantoplastia, y en las superficies lisas se favorece más la 
limpieza.

Se estudiaron noventa implantes dentales de titanio comercialmente puro de grado 3. Se 
fabricaron lotes de treinta implantes: El primer lote fueron implantes mecanizados, que se 
denominaron lisos (S); otros treinta implantes fueron lisos en las tres primeras espiras (4 
mm) y el resto del implante dental fue granallado con partículas de alúmina de tamaño 220 
μm a una presión de 5 bares para provocar la topografía rugosa de los implantes dentales, y 
este segundo lote se denominó implante híbrido (H); en cuanto al tercer lote, toda la super-
ficie del implante dental fue tratada con granallado de alúmina en las mismas condiciones 
descritas anteriormente. Estos implantes se denominaron implantes rugosos (R). La Figura 
64 ilustra los tres tipos de implantes dentales.

Figura 64. Implantes lisos, híbridos y rugosos estudiados.
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La Figura 65 muestra las micrografías SEM de los diferentes valores de rugosidad 
obtenidos. Puede observarse que el implante liso presenta una rugosidad menor que 
el implante granallado. Los implantes híbridos presentan una interfaz gruesa entre las 
partes lisa y rugosa del implante.

Figura 65. Superficies de los diferentes implantes dentales estudiados. A. Implante dental 
liso. B. Implante híbrido. C. Implante rugoso.

Los resultados de los parámetros de rugosidad obtenidos se muestran en la Tabla 18, 
y las diferencias obtenidas para los parámetros de rugosidad Sa, Sm y el área índice 
confirmaron que existían diferencias estadísticamente significativas (p < 0,05) entre las 
muestras rugosas y lisas.

Tabla 18. Valores de rugosidad e índice de área para superficies lisas y rugosas. El asterisco 
indica diferencias estadísticamente significativas entre las superficies estudiadas mediante 
ANOVA en cada parámetro de rugosidad (p < 0,05).

Superficie Sa (µm) ± SD Sm (µm) ± SD Index Area ± SD

Lisa 0.23 ± 0.02* 0.33 ± 0.01* 1.10 ± 0.02*

Rugosa 1.98 ± 0.12** 5.40 ± 0.20** 1.16 ± 0.05**

La Tabla 19 confirma el carácter compresivo de las tensiones residuales para los im-
plantes dentales arenados y la parte del implante dental híbrido sometida a la pro-
yección abrasiva. Como era de esperar, las tensiones de compresión inducidas por el 
arenado son estadísticamente significativas (p < 0,001, t-Student) y muy diferentes de 
las de los implantes dentales lisos.

Tabla 19. Tensiones residuales superficiales calculadas en las superficies lisa y rugosa del 
implante dental (* significa diferencia estadísticamente significativa).

Implante Tensión Residual (MPa)

Liso -20,2 (5,3)

Rugoso -201,2 (11,2) *

A continuación, se presentan los resultados obtenidos mediante la realización de ensa-
yos potenciostáticos en condiciones de circuito abierto (PCA), en los que se determinó 
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el potencial de circuito abierto (EOCP) tras 16 h de inmersión sin aplicar corriente. La Ta-
bla 20 muestra el potencial de circuito abierto para cada implante dental: Liso (S), Hí-
brido (H) y Rugoso (R). En la Tabla 20 se presentan los valores medios de potencial de 
circuito abierto determinados para cada uno de los tres grupos de muestras analizadas, 
expresando el resultado como valor medio y su correspondiente desviación estándar.

Tabla 20. Potencial de circuito abierto para cada tipo de implante dental. El asterisco y el 
doble asterisco indican diferencias estadísticamente significativas entre las tres superficies 
estudiadas en cada parámetro de rugosidad (p < 0,05) obtenidas mediante ANOVA.

Implantes EOCP (mV)

L -200,9 ± 13,3*

R -192,2 ± 0,10**

H -186,4 ± 4,9***

Se presentan los resultados obtenidos mediante la realización de los ensayos potencio-
dinámicos de polarización anódica, en los que se determinó el potencial de corrosión 
(ECORR) y la intensidad de corrosión (iCORR) a partir de las curvas de polarización. El grá-
fico de la Figura 66 muestra tres curvas de corrosión potenciodinámicas representativas 
para los tres tipos de muestras evaluadas.

La Tabla 21 presenta los valores medios de potencial de corrosión y densidad de co-
rriente determinados para cada uno de los tres grupos de muestras analizadas, expresan-
do el resultado como valor medio y su correspondiente desviación estándar.

Figura 66. Curvas potenciodinámicas de los implantes dentales estudiados. 
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Tabla 22. Resultados de intensidad y potencial de corrosión para los implantes dentales 
estudiados. 

Implantes dentales jCORR (uA/cm2) ECORR (mV)

L 0,014±0,055 -280 ± 53

R 0,019±0,019 -273 ± 34

H 0,069±0,015* -223 ± 50 *

La Figura 67 muestra gráficamente el nivel de iones de titanio liberados en el electrolito 
expresado en concentración [ppb] y su correspondiente desviación estándar. Se observa 
que los que más iones liberan son los implantes dentales rugosos, ya que la superficie 
específica del implante es mucho mayor que en los otros dos casos.

Figura 67. Liberación de iones de titanio de los diferentes implantes dentales Liberación de 
iones de titanio de los diferentes implantes dentales estudiados en solución de Hank tras 
1, 7, 14 y 30 días de inmersión.

Los implantes dentales sometidos a pulverización abrasiva muestran una rugosidad 
mayor que los implantes pulidos, tanto en los valores Sa como Sz. A partir de los es-
tudios de otros autores[39-41], se puede evaluar que la superficie específica aumenta en 
comparación con la lisa en un factor de 8 a 10. Este aumento de la superficie potencial 
en contacto con el tejido óseo es lo que garantiza un buen anclaje óseo y, por tanto, la 
fijación biológica del implante dental. Sin embargo, esta rugosidad que favorece la 
adhesión, la proliferación y la diferenciación osteoblástica[39-42] facilita la colonización 
bacteriana[9,43-48], y por este motivo se han desarrollado nuevos implantes híbridos. En 
consecuencia, los implantes tienen una parte pulida en la superficie para dificultar la 
adhesión de bacterias y la formación de biofilm. En otras palabras, el objetivo de los 
implantes híbridos es evitar la perimplantitis sacrificando la osteointegración.

Como se ha comprobado, tener una superficie rugosa genera una tensión residual de 
compresión de -201,2 MPa, y esta tensión residual mejora las propiedades mecánicas del  
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implante dental. Estos valores son muy similares a los obtenidos por otros autores en im-
plantes de titanio granallados[49,50]. Estos valores de tensión residual dependen de la presión 
de proyección, de la distancia de la pistola a la superficie y de la naturaleza del material 
abrasivo. En general, estos valores oscilan entre -150 y -270 MPa, siendo compresivos en 
todos los casos. Tener una superficie compresiva dificulta la aparición de grietas de fatiga 
en la superficie del implante dental y tiene que hacerlo a una profundidad aproximada de 
10 μm, retrasando la aparición de grietas de fatiga, y por tanto la vida a fatiga del implante 
dental supera la vida esperada del paciente[50,51]. Es bien sabido que un mismo material, en 
el que una parte está sometida a tensiones residuales y la otra no, genera un potencial de 
corrosión en la interfase. La zona más sensible a las picaduras será la zona sometida a ten-
sión y, especialmente, la zona lisa-rugosa, que es donde el material tiene el mayor potencial 
de corrosión. Estas picaduras pueden ser zonas de iniciación de grietas por fatiga[52]. En 
nuestro caso, los implantes dentales híbridos tienen la parte rugosa sometida a una tensión 
de compresión de -201,2 MPa y la parte lisa a -20,2 MPa, y esta heterogeneidad mecánica 
provoca un potencial de corrosión. 

Este hecho se ha demostrado con los potenciales de circuito abierto, en los que los implantes 
dentales híbridos muestran valores más altos que las lisas o rugosas[53,54]. Estas diferencias 
entre ellos son estadísticamente significativas. Los implantes dentales con mayor resistencia 
a la corrosión son los lisos, seguidos de los rugosos y, por último, los híbridos debido a la 
heterogeneidad de tensiones residuales en el cuerpo del implante dental.

Los resultados de las curvas potenciostáticas muestran, como era de esperar, valo-
res más altos de intensidad de corriente y potenciales de corrosión para los implantes 
dentales híbridos. Como puede observarse en la Figura 68, en la zona de interfase del 
implante dental híbrido entre las partes lisa y rugosa pueden observarse numerosos 
casos de picaduras, ya que esta es la zona con mayor potencial de corrosión localizada. 

Figura 68. Interfase liso-rugoso donde se observan las picaduras provocadas en el ensayo 
de corrosión electroquímica. 
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La filosofía de los implantes dentales híbridos es controvertida desde las perspectivas 
biológica y microbiológica. Estos implantes tienen una zona coronal lisa para facilitar 
los procesos de descontaminación bacteriana y evitar la implantoplastia en caso de 
formación de biofilm[53]. Sin embargo, la pérdida de rugosidad provoca que haya una 
menor superficie específica para la formación de tejido óseo y, por tanto, la fijación 
mecánica de los tejidos duros será menor. En este trabajo de investigación hemos po-
dido comprobar como los valores de corrosión tanto en abierto como en potenciales 
potenciodinámicos son peores que en rugoso y liso. Se han podido observar picaduras 
en la interfase, lugar idóneo para la iniciación de una grieta de fatiga. 

La diferencia de tensiones residuales entre ambas superficies provoca este comportamiento 
de degradación química que puede verse favorecido si existen otros metales o aleaciones en 
la cavidad bucal[40,41]. Hemos podido comprobar que el efecto corrosivo no afecta significa-
tivamente a la liberación de iones al medio fisiológico, con valores de concentración bajos. 

Estos resultados nos hacen reflexionar sobre los cuidados que el clínico debe tener en cuenta 
en la colocación de implantes dentales híbridos. La obstaculización bacteriana para evitar la 
formación de biopelículas sacrifica la buena capacidad de osteointegración de las superfi-
cies rugosas y, como hemos visto, afectará al comportamiento de corrosión electroquímica 
del implante a largo plazo[57]. Se han estudiado diferentes métodos de desinfección de las 
superficies de titanio para mejorar su comportamiento bactericida. Es necesario seguir in-
vestigando para conseguir un implante dental con una superficie bacteriostática y/o bacte-
ricida sin afectar a la corrosión del implante dental ni a su total capacidad osteointegradora.

Respecto al comportamiento a fatiga la Figura 69 muestra las curvas de fatiga de los tres 
tipos de implantes dentales, mostrando que el implante dental con mayor vida de fatiga es 
el implante rugoso y el peor comportamiento a la fatiga es el del implante dental híbrido. 

Figura 69. Curvas de fatiga para los tres tipos de implantes dentales estudiados. 
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Esta diferencia de comportamiento se debe a que el implante dental rugoso presenta 
una elevada tensión residual de compresión, lo que dificulta la nucleación de la grieta 
en la superficie. Este retraso en la nucleación de la grieta produce una mayor vida 
a fatiga ya que, como se ha demostrado en otros estudios, cuando existen tensiones 
compresivas en la superficie del implante dental, la iniciación de la grieta en el titanio 
se produce a una distancia de 1 a 2 micrómetros de la superficie, lo que aumenta el 
número de ciclos mecánicos para conseguir la iniciación de la grieta. 

Como se ha demostrado, los implantes dentales lisos tienen una mejor vida a la fatiga 
que los implantes híbridos. Estos implantes tienen una tensión residual de compresión 
muy pequeña y la grieta se genera en la superficie con un número de ciclos menor 
que en el caso de los implantes dentales rugosos. Sin embargo, es importante tener 
en cuenta la menor vida a la fatiga de los implantes híbridos que puede atribuirse a la 
diferencia entre una tensión de compresión de -200 MPa en la zona rugosa y de -20 
MPa en la zona lisa. Esta diferencia de tensiones residuales en la interfase genera una 
exaltación de tensiones en la zona de conexión facilitando la formación de grietas.

Se puede comprobar en todos los casos que la grieta en los implantes híbridos se genera 
en el 100% de los casos en la interfase rugoso-liso.

En todos los casos, los implantes por encima de 300 MPa superan la vida a fatiga de 
5x106 ciclos, por lo que los tres implantes dentales garantizan un buen comportamiento 
a fatiga. 
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Excmo. Sr. presidente de la Academia de Ciencias Odontológicas  
de España, Excmos. e Ilmos. señoras y señores académicos, señoras y  

señores:

La Academia de Ciencias Odontológicas de España, acordó nombrar aca-
démico de número al Dr. JAVIER GIL MUR. Me corresponde dar el discurso de 
contestación como académico de número de esta academia y resaltar los valores 
personales, docentes e investigadores del nuevo académico. 

Como ha referido, nuestro presidente el profesor Antonio Bascones Martí-
nez, entre los momentos más importantes de un docente universitario, su ingreso en 
la Academia de Ciencias Odontológicas de España, representa el culmen del recono-
cimiento de una vida dedicada a la enseñanza y a la investigación

Siempre que se hace una historia se habla de un hombre, de un niño o de sí. 
Pero mi historia es distinta no voy a hablarles de un hombre común, exclamaba el 
poeta Silvio Rodríguez. El Dr. Javier Gil Mur nació en Barcelona, hijo de José María 
y María de los Ángeles que eran originarios de Huesca. Su padre trabajaba en una 
empresa textil y su madre era maestra nacional con la especialidad de párvulos, que 
es a la que debe su vocación docente. Casado con la también profesora María Pau, 
tienen 3 hijos. Estudió sus primeros años en el colegio de las Dominicas de la Anun-
ciata y luego realizó sus estudios de Educación General Básica y Bachillerato en el 
Colegio de la Sagrada Familia de Horta en Barcelona. A lo largo de este periodo de 
adolescencia y juventud de su vida, su carácter abierto, eminentemente mediterrá-
neo, fue ya configurando su popularidad entre sus amigos y compañeros.

Tras licenciarse en Ciencias Químicas por la Universidad de Barcelona, 
siendo el primero de la promoción en la especialidad de Metalurgia (actualmen-
te Ciencia y Tecnología de Materiales). Completó su doctorado en la Universidad 
de Barcelona, después de realizar dos estancias de investigación, en la Universi-
dad de Southampton (Reino Unido) y en la Universidad de California Los Ángeles  
(EE.UU.). 

Inició su carrera académica en la Universitat Politècnica de Catalunya (UPC) 
en 1988 como profesor ayudante a tiempo parcial y tras varias promociones obtuvo 
la plaza de profesor titular de Ciencia de los Materiales e Ingeniería Metalúrgica en 
1999 y posteriormente la plaza de catedrático de universidad. Durante esta etapa 
en la UPC fue el director del Grupo Consolidado en Biomateriales, Biomecánica e 
Ingeniería Tisular hasta 2014. 

A lo largo de su vida académica siempre ha estado muy implicado en tareas 
de gestión universitaria. Fue director de la sección del Departamento de Ciencia de 
Materiales e Ingeniería Metalúrgica de la Escola Tècnica Superior d’Enginyeria In-
dustrial de Barcelona de la UPC, con más de 45 profesores y tres titulaciones a nues-
tro cargo. En 2006 fue nombrado vicerrector de Investigación de la UPC, y de nuevo 
en 2010 vicerrector de Política Científica. Tras finalizar su mandato en el Consejo de 
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Dirección de la UPC, en 2013 fue nombrado por la Generalitat de Catalunya para la 
creación del Campus de la Ingeniería en la Diagonal-Besòs (Barcelona) y la integra-
ción de la Escuela Técnica Superior de Ingeniería de la Diputación de Barcelona en 
la UPC, fue nombrado delegado del Campus y nuevo director de la Escuela, con un 
presupuesto de 113 millones de euros, que comprendía, además de un edificio do-
cente, dos edificios de investigación dotados de infraestructuras científicas de última 
generación, en las áreas de Energía, Materiales y Química, que se han convertido en 
un polo de investigación e innovación y en un buque insignia de la UPC. 

En el curso 2015 fue nombrado rector de la Universitat Internacional de 
Catalunya por dos mandatos consecutivos (2015-18 y 2018-21). Tras disfrutar de un 
año sabático (2021-22), actualmente, se ha incorporado a su cátedra de Bioingeniería 
en la UIC dentro de la Facultad de Medicina y Ciencias de la Salud.

A lo largo de su vida profesional, a pesar de su fuerte implicación institu-
cional, nunca ha dejado de investigar, que es una de sus pasiones. El profesor Javier 
Gil Mur ha realizado contribuciones muy significativas en el desarrollo de nuevos 
biomateriales para la sustitución de tejidos duros, implantes dentales, aleaciones su-
perelásticas y con memoria de forma para aplicaciones biomédicas, materiales bio-
activos y osteoinductivos, superficies bacteriostáticas y bactericidas, estrategias de 
biofuncionalización, y el estudio de los mecanismos que controlan las interacciones 
entre biomateriales y células o tejidos. Esto ha sido posible gracias a un equipo muy 
interdisciplinar de investigadores.

Ha participado en numerosos proyectos financiados por organismos nacio-
nales e internacionales, con una participación internacional muy activa, especial-
mente a través de proyectos europeos como Reborne (2010-2015) e Innovabone 
(2011-2015), ambos en el campo de los biomateriales para la regeneración ósea. Es 
autor de 390 publicaciones de investigación indexadas en la Web of Science (índice 
h 60) y más de 11.500 citas (Google Académico), y más de 275 contribuciones a 
congresos internacionales. Ha editado 10 libros y es autor de 47 capítulos de libros. 
Ha sido profesor visitante en varias universidades extranjeras, como la Universi-
dad de Southampton (Reino Unido), la Universidad de Michigan, la Universidad de 
Minnesota y la Universidad de Texas San Antonio, en EE.UU., la Universidade do 
Coimbra y la Universidade de Porto (Portugal) y la Universidad Nacional Autónoma 
de México (México), y ha impartido más de 70 conferencias invitadas en congresos 
internacionales. En España, mantiene intensas colaboraciones con la Universidad 
de Sevilla, Universidad de Vigo, Universidad Complutense, Universidad Europea 
Miguel de Cervantes o Universidad Alfonso X El Sabio.

Este ímpetu constante hacia la investigación ha impulsado la tutoría perma-
nente de jóvenes investigadores que ha sido una parte central de sus actividades, con 
la dirección de 38 tesis doctorales (y 6 más en curso), y 12 postdoctorales, así como 
62 tesis de máster y oroyectos fin de carrera de Ingeniería.

Ha participado activamente en la traslación de la investigación a la práctica 
clínica y al sector industrial, siendo autor de 6 patentes licenciadas a empresas y en 
explotación. El implante dental ContacTi de Klockner, uno de los implantes dentales 



más vendidos en España y también utilizado internacionalmente, es fruto de una 
patente. 

En 2013 participó, como socio fundador, en la creación de la Spin-Off Com-
pany Mimetis Biomaterials, (https://www.mimetis.com/en/). En 2021, la empresa 
fue adquirida por Nobel Biocare, empresa líder mundial en el sector dental.

Fue presidente de la Sociedad Ibérica de Biomecánica y Biomateriales 
(1999-2003). Organizó como vicepresidente el Congreso Internacional de Cerámica 
en Medicina, Bioceramics 26 en Barcelona en 2014, y la 17ª Conferencia Europea de 
Biomateriales de la Sociedad Europea de Biomateriales en 2002. 

En 2020 recibió el Premio a la Mejor Trayectoria Científica en el campo de 
la ciencia y tecnología de materiales de la Sociedad Española de Materiales (SOCIE-
MAT). En 2021 recibió el Premio de Honor de la Sociedad Española de Implantes. 
Premio Antonio Viladot en Biomecánica, Premio Ciudad de Barcelona, Premio de 
Transferencia Tecnológica, entre otros. En 2018 fue nombrado Doctor Honoris Cau-
sa por la Universidad de La Habana (Cuba). Desde 2018 es Asesor Internacional de 
Investigación del MDRCBB-Minnesota Dental Research Center for Biomaterials 
and Biomechanics de la Facultad de Odontología de la Universidad de Minnesota. 
Es miembro Numerario de la Real Academia Europea de Doctores desde 2013.  

Durante el último año, el Dr. Javier Gil Mur ha disfrutado de un año sabá-
tico, que ha aprovechado para realizar estancias de investigación en la Universidad 
de Texas-San Antonio y en la Universidad de Michigan en EE.UU., trabajando en 
el desarrollo de biomateriales para el tratamiento de infecciones y la impresión 3D.

Desde la perspectiva de la Odontología, tengo que constatar públicamente 
que el profesor Javier Gil Mur, sin ser odontólogo, se ha convertido en una referen-
cia en el mundo de la Odontología a escala nacional e internacional, no solamente 
en relación a la implantología oral, sino en las diversas especialidades como son 
Materiales Dentales, Ortodoncia, Endodoncia, Prótesis, donde ha colaborado con 
equipos docentes e investigadores de prestigio internacional como se ha indicado 
anteriormente.

El tema de su discurso de ingreso en la Academia de Ciencias Odontológicas 
de España representa una puesta al día de los avances actuales en la configuración 
de las superficies de los implantes dentales, que tan importantes son en su oseointe-
gración. El profesor Javier Gil Mur, de forma magistral, revisa estos aspectos desde 
una perspectiva de ciencias básicas, como la composición química y la topografía de 
la superficie de los implantes, pero con una perspectiva biológica, evaluando la res-
puesta celular del huésped, y con el objetivo siempre del tratamiento de los pacientes 
con pérdidas dentales.

Su labor intensa como catedrático de la Facultad de Odontología en la UIC 
ha sido y es extraordinaria, trabajando con todos los directores de área y tenien-
do el respeto y la consideración de sus colegas. Sin embargo, su labor no se que-
da solamente en su Universidad, sino que colabora de manera intensa con muchas  



universidades, como hemos podido comprobar en la Universidad de Sevilla. En este 
sentido, el profesor Javier Gil Mur es la persona externa a la Universidad de Sevilla 
que más trabajos científicos ha publicado con nuestra institución. 

No exagero al proclamar, a pesar de mi amistad, cariño y admiración hacia 
él, que el profesor Javier Gil Mur, tiene el respeto y el reconocimiento de la Odon-
tología española e internacional, por lo que habría que felicitar a las autoridades 
universitarias de la UIC por incorporar a personas con esa capacidad de liderazgo, 
de trabajo, prestigio profesional por la que el profesor Gil Mur hace brillar la gran 
labor de su universidad en el campo de la Odontología.

Lo que brilla con luz propia nadie lo puede apagar, su luz puede alcanzar la 
oscuridad de otras cosas, exclamaba nuestro malogrado Pablo Milanés. La Acade-
mia de Ciencias Odontológicas de España recoge todo este legado, y se enriquece 
de todos los aspectos humanos y profesionales del profesor Javier Gil Mur para que 
fructifiquen en la institución, su espíritu eminentemente humano y conciliador, y 
también su pasión docente e investigadora. 

En una época en que, frecuentemente, se han olvidado en parte las enseñan-
zas de la misión de la universidad enunciadas por nuestro filósofo Ortega y Gasset, 
la universidad como institución, y los profesores en particular, se caracterizan por 
la deshumanización administrativa y la competitividad a ultranza. En este sentido, 
no tenemos que olvidar, pensando en nuestro nuevo académico, el gran papel cata-
lizador que ejercen aquellos profesores que, en palabras de nuestro querido Grego-
rio Marañón, se han convertido en maestros de la ciencia, la cultura y sobre todo 
del saber ser y saber estar como un ejemplo de honestidad y empatía profesional y  
personal.

He dicho.

Muchas gracias.








