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Resumen—La artroplastia total de cadera (ATC) es un procedimiento común en el campo de la traumatología. Esta consiste 
en la sustitución o el reemplazo de la cadera por un sistema predominantemente metálico en los casos en que los principales 
componentes de la articulación han sido afectados de manera irreversible. Entre los metales más comúnmente utilizados en prótesis 
de ATC se encuentra el titanio y sus aleaciones, en especial Ti6Al4V debido a sus óptimas propiedades mecánicas y resistencia 
a la corrosión. Estas prótesis pueden ser cementadas y no-cementadas, cada una con ventajas y desventajas prácticas, pero con 
limitaciones comunes como la suceptibilidad a las infecciones, la poca capacidad de osteointegración y la alta dependencia 
a la tecnica quirurgica empleada por el medico. Particularmente, el crecimiento del hueso en la superficie del implante se ha 
promovido bien sea creando rugosidad superficial o mediante recubrimientos de fosfatos cálcicos como la hidroxiapatita, logrando 
de esta manera aumentar la vida util de las protesis, aunque aun no lo suficiente para evitar cirugias posteriores (artroplastia de 
revisión) especialmente para pacientes jóvenes. Es por esto que se proponen recubrimientos bioactivos a partir de biopolímeros. 
El quitosano, polimero natural que se obtiene a partir del exoesqueleto de crustáceos, destaca entre los  más utilizados para este fin 
debido a que su estructura quimica le confiere adecuada biocompatibilidad y versatilidad para ser combinado con otras sustancias 
o moleculas. Los recubrimientos a base de quitosano se han desarrollado a través de interacciones físicas por inmersión, capas 
polielectrolíticas utilizando polímeros naturales aniónicos, y la creación de enlaces covalentes por el método de silanización el cual 
permite activar la superficie oxidada del metal con monomeros de silicio que contienen al menos un enlace carbono-silico y que 
son altamente reactivos con biomoléculas. Los recubrimientos de quitosano también han sido utilizados para la encapsulación y 
liberacion controlada de factores de crecimiento y diferenciación, confiriéndoles no solo una bioactividad sino osteoinductividad 
en la interfase metal-tejido, permitiendo la deposicion de matriz extracelular osea y finalmente el crecimiento de hueso en la 
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superficie del implante. Dados los numerosos estudios realizados, los recubrimientos de quitosano tienen un futuro promisorio 
en aplicaciones prácticas de cirugía ortopédica. Específicamente, este artículo describe los recubrimientos de quitosano como una 
alternativa viable para la problematica actual asociada a la pobre osteointegracion  de componentes metalicos en la ATC. 

Palabras Clave— Artroplastia total de cadera; prótesis; quitosano; recubrimiento.

Prostheses in total hiP arthroPlasty and Chitosan BioaCtive Coatings 
to imProve their PerformanCe

Abstract—Total hip arthroplasty (THA) is a common procedure in traumatology. It consists in the substitution or replacement 
of the hip by a predominantly metallic system in the cases in which the main joint components have been irreversibly affected.  
Among the most widely used metals in THA prostheses, titanium and its alloys are found, especially Ti6Al4V due to its optimal 
mechanical properties and resistance to corrosion. These prostheses can be cemented or non-cemented, each one with advantages 
and disadvantages, but with common problems such as susceptibility to infection, poor osseointegration and high dependence on 
the surgical technique. In particular, the growth of bone into the implant surface has been promoted through either surface roughness 
or by creating coatings of calcium phosphates such as hydroxyapatite, thus achieving increases in the life of the prosthesis, but 
still not enough to avoid subsequent surgeries (revision arthroplasty) especially for young patients. In this sense, biopolymer-
based bioactive coatings have been proposed. Chitosan, obtained from crustacean cytoskeleton, stands out among the polymers 
used for this purpose due its chemical structure that allows it to have appropriate biocompatibility, and versatility to be combined 
with other substances or molecules. Chitosan-based coatings have been developed through physical interactions by immersion, 
polyelectrolyte layers using anionic natural polymers, and the creation of covalent links via silanization, which activates the metal 
surface with silicon monomers containing at least one biomolecules highly reactive carbon-silico bond. These coatings have also 
been used to encapsulate growth and differentiation factors, conferring them not only bioactivity but also osseoinductivity at the 
metal-tissue interface allowing bone extracellular matrix deposition onto the implant surface. Due to the numerous studies carried 
out, it can be said that polymeric coatings have a promising future in orthopedic surgery. Specifically, this article describes the 
chitosan coatings as a feasible alternative to the current problem associated to the poor osseointegration of metallic components 
in the THA. 

Keywords—Total hip arthroplasty; Prosthesis; Chitosan; Coating;

Prótese em artroPlastia total de quadril e quitosana BioaCtivos 
revestimentos Para melhorar o desemPenho

Resumo—A artroplastia total do quadril (ATQ) é um procedimento comum na área de traumatologia. Este é o sistema de 
substituição de substituição ou de quadril para predominantemente de metal nos casos em que os principais componentes da 
articulação são afetados de forma irreversível. Entre a prótese mais utilizada é ATC metais titânio e suas ligas, particularmente 
TÍ6AI4V por causa das suas excelentes propriedades mecânicas e de resistência à corrosão. Estas próteses podem ser cimentadas 
e não-cimentadas, cada um com vantagens e desvantagens práticas, mas com limitações comuns, tais como a susceptibilidade 
à infecção, má capacidade de osseointegração e alta dependência da técnica cirúrgica utilizada pelo médico. Particularmente o 
crescimento ósseo na superfície do implante tenha sido promovida quer a criação de rugosidade da superfície ou por revestimento 
de fosfatos de cálcio, tais como hidroxiapatita, conseguindo assim aumentar a vida útil da prótese, embora ainda não é suficiente 
para evitar posteriores cirurgias (artroplastia de revisão), especialmente para pacientes jovens. É por isso proposta revestimentos 
bioactivos de biopolímeros. O quitosano, um polímero natural que é derivado do exoesqueleto de crustáceos, destaca-se entre 
os mais amplamente utilizados para este fim, porque a sua estrutura química proporciona biocompatibilidade e versatilidade 
adequada para ser combinado com outras substâncias ou moléculas. Os revestimentos à base de quitosano têm sido desenvolvidos 
através de camadas de polielectrólito interacções físicas de imersão utilizando polímeros naturais aniónicos, e criação de ligações 
covalentes pelo método de silanização que activa a superfície de metal oxidado com monómeros contendo silício pelo menos 
uma ligação carbono-silício e que são altamente reactivos com ligação biomoléculas. Revestimentos de quitosano também foram 
utilizados para a encapsulação e controlada factores de crescimento e diferenciação de libertação, não só confere bioactividade 
mas osteoindutividade na interface metal-tecido, permitindo a deposição de matriz extracelular óssea e finalmente o crescimento 
do osso em superfície do implante. Tendo em conta os numerosos estudos, revestimentos de quitosana tem um futuro promissor em 
aplicações práticas de cirurgia ortopédica. Especificamente, este artigo descreve revestimentos de quitosana como uma alternativa 
viável para os problemas actuais associados à má osseointegração de componentes metálicos no ATC.

Palavras chave— artroplastia de quadril, prótese, revestimento de quitosana
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i.    introduCCión

Los metales y las aleaciones metálicas son utilizados 
para la fabricación de prótesis e implantes para dife-

rentes aplicaciones óseas. Dentro de estos, resaltan el titanio 
y sus aleaciones (Ti6Al7Nb, Ti6Al4V, Ti3Al2.5V) que se 
encuentran dentro de los materiales más exitosos utilizados 
en cirugía dental e implantes ortopédicos [1]. Sin embargo, 
los metales se integran de manera pasiva con el hueso 
debido a su naturaleza bio-inerte, lo cual puede provocar el 
aflojamiento de la prótesis o del implante y su subsecuente 
falla [2]. Una consecuencia directa de este problema es una 
o varias cirugías posteriores que afectan la calidad de vida 
del paciente y que inclusive podrían limitar el completo 
restablecimiento de la funcionalidad de la articulacion.

 Es necesario entonces inducir la formación de tejido 
óseo a nivel de la interfase implante-tejido a través de 
modificaciones superficiales promoviendo así el proceso 
de osteo-integración. Esto depende directamente de las 
interacciones celulares con la superficie del implante 
(adhesión), así como la capacidad de proliferación y dife-
renciación de las células progenitoras que intervienen en la 
osteogénesis [3].

ii.    metales en aPliCaCiones óseas

Los metales empleados como biomateriales son pocos 
en comparación con los encontrados en la tabla periódica 
donde más de las tres cuartas partes son elementos metá-
licos. Éstos deben cumplir con ciertos requisitos que no 
todos satisfacen y que dependen de la aplicacion a la que 
vayan a ser destinados [4-6]. En general los metales son 
utilizados para aplicaciones que requieran soportar carga 
y una de las mas importanetes la componen los implantes 
empleados como sustitutos óseos, entre ellos se pueden 
mencionar prótesis de codo, hombro, cadera, rodilla, tibia, 
tobillo, etc. En cualquier caso, las condiciones de partida 
que se deben asegurar con el uso de metales son las de ser 
biocompatibles y poseer una determinada vida media. 

Otro requisito también indispensable es que tengan 
buena resistencia a la corrosión. La corrosión es un 
problema general de todos los metales, más aún si están 
inmersos en un medio hostil como es el cuerpo humano, y 
a temperaturas del orden de los 37°C [6]. Asi, el estudio de 
la proporción de formación y composición de la película 
de óxido formada espontáneamente en la superficie de los 
biomateriales metalicos es importante a los efectos de esta 
consideración; y debe ser estudiada teórica y clínicamente. 
El hecho de que un metal sea pasivo no significa que este 
no pueda corroerse, pero sí que la proporción de corrosión 
es significativamente reducida. Bajo condiciones experi-
mentales estas proporciones pueden ser aceptables; pero 
en las condiciones bajo las cuales los implantes funcionan, 

esta baja proporción puede producir reacciones adversas 
en los tejidos; así mismo las tensiones pueden producir una 
combinación de efectos del medio ambiente y mecánicos en 
el metal, cambiando sus propiedades y las propiedades de 
los óxidos de la superficie. Así, la corrosión es un fenómeno 
de alta importancia debido no solo a la evidente toxicidad 
que generan sus productos sino también a que reducen la 
resistencia mecánica de material lo cual acarrearía la falla 
del dispositivo implantado [6].

Por lo anterior, el número de materiales metálicos que 
pueden ser utilizados como biomateriales se reduce a solo 
unos pocos, dentro de los que se destacan las aleaciones de 
cobalto, los aceros inoxidables, el titanio y sus aleaciones. 

Particularmente, el titanio y algunas de sus aleaciones 
han generado un creciente interés en el campo de los 
biomateriales para el reemplazo de tejidos duros, debido a 
sus propiedades mecánicas, baja densidad, resistencia a la 
corrosión y biocompatibilidad, estos resultan en materiales 
con características superiores cuando se les comparan 
con los aceros inoxidables y aleaciones de cobalto. Entre 
las aleaciones de titanio más utilizadas en aplicaciones 
ortopédicas y dentales, se encuentra el Ti6Al4V, cuyo 
mecanismo de biocompatibilidad puede ser explicado a 
través de la formación espontánea de una capa de óxido en 
su superficie que minimiza la liberación de iones a partir 
del implante hacia los tejidos circundantes y por lo tanto 
disminuyendo la posibilidad de  reacciones inflamatorias 
en el cuerpo [7,8]. Esta película de óxido es de unos pocos 
nanómetros (~ 5 nm) y está compuesta principalmente por 
TiO2, además de contener pequeñas cantidades de TiO, 
Ti2O3 y Al2O3 [9]. 

iii.    artroPlastia total de Cadera

La cadera es entendida como una articulación con-
gruente en la cual el acetábulo y la cabeza femoral poseen 
una simetría que permite la rotación alrededor de un eje 
simplificando la acción de los músculos. Cuando este sis-
tema natural es reemplazado por una prótesis, el éxito de 
la cirugía depende de factores relacionados con el paciente 
como edad, sexo, altura/peso, historia médica, condición 
de la cadera subyacente y la existencia de cirugías previas. 
También influyen en este caso los factores quirúrgicos 
como la experiencia del cirujano ortopédico, el enfoque 
quirúrgico, el diseño de la prótesis, orientación de los 
componentes, desigualdad en la longitud de los miembros, 
y la existencia de no-unión trocantérea [10].  Por lo tanto, 
la evaluación misma del desempeño de la prótesis utilizada 
se hace difícil. De cualquier modo, la vida útil promedio 
de una prótesis de cadera se estima que es, en el mejor de 
los casos, 20 años.  Así, debido a la problemática existente 
en torno a éstas, se ha trabajado constantemente en el 
desarrollo de tecnologías que involucran consideraciones 



36 REVISTA INGENIERÍA BIOMÉDICA 

de diseño los implantes, selección de materiales y el uso 
de herramientas de ingeniería de tejidos  para promover la 
osteointegración de los componentes [11].

La artroplastia total de cadera (ATC) es un procedi-
miento común en el campo de la traumatología. Esta con-
siste en la sustitución o el reemplazo de la cadera por un 
sistema predominantemente metálico en los casos en que 
los principales componentes de la articulación han sido 
afectados de manera irreversible [12].

La ATC se realiza principalmente en pacientes con 
osteoartritis, la forma más común de artritis, e inicialmente 
se caracteriza por la degradación del cartílago articular el 
cual frecuentemente termina por afectar el hueso subya-
cente. Pacientes con diferentes severidades de osteoartritis 
presentan dolor en la articulación, sin embargo, se estima 
que un 40% de los pacientes no presentan ninguna mani-
festación a pesar poseer evidencia radiológica de daño en 
la articulación [13]. Adicionalmente, en pacientes jóvenes 
la artrosis de cadera se relaciona casi universalmente 
con un trastorno mecánico subyascente. Esta afección 
mecánica los predispone a sufrir inestabilidad dinámica, 
sobrecarga localizada o pinzamiento de la articulación, o 
una combinación de todos ellos [14]. 

Además de la osteoartritis, también existen otras pato-
logías que pueden desembocar en ATC o en la sustitución 
parcial de la cadera, como artritis reumatoide (que produ-
ce dolor, rigidez e inflamación), necrosis avascular (de-
bilitamiento óseo causado por una defectuosa irrigación 
sanguínea), artritis traumática, fracturas confirmadas no 
resolutivas, tumores óseos benignos y malignos (que sue-
len conducir a una fractura o discontinuidad ósea), artritis 
asociada a enfermedad de Paget, espondilitis anquilosante 
y artritis reumatoide juvenil [15]. El objetivo en todos los 
casos es alivio del dolor y mejora de la función articular. 
Así, en una reunión de consenso llevada a cabo en 1994 
[16], se consideró que la ATC era una opción para casi 
todas aquellas patologías que, afectando a la articulación 
de la cadera, provoquen una dificultad funcional crónica 
de la articulación.

Así, para hacer frente a la degeneración tisular y res-
tablecer su funcionalidad después de una afección, se han 
diseñado prótesis de cadera constituidas por: el vástago, 
cabeza femoral artificial y el acetábulo, los cuales deben 
desempeñar las funciones del fémur, la cabeza femoral y 
acetábulo natural o cótilo, respectivamente. 

Tipos de prótesis de cadera 

De acuerdo al tipo de fijación de sus componentes, las 
prótesis de cadera se pueden clasificar en prótesis cemen-
tadas o no cementadas. 

En el caso de prótesis cementadas, la fijación en el ca-
nal femoral se realiza a través del uso de cemento óseo (po-
limetilmetacrilato, PMMA). Su uso se justifica porque éste 
permite ser moldeado para su aplicación en los componen-
tes a fijar y su vez es capaz de polimerizar a temperatura 
ambiente (polimerización en frio) al cabo de unos minutos. 
Este material se considera como el material por excelencia 
para la fijación de prótesis de ATC cementadas [17].

El fracaso del componente femoral en una ATC con una 
prótesis cementada, se ha relacionado con un aflojamiento 
del vástago debido a un proceso de fatiga en la interfase 
hueso/cemento en el cual tanto el factor mecánico como el 
biológico contribuyen en la vida útil de la prótesis [18]. Se 
ha determinado que dos de los problemas más comunes en 
dicha interfase son: la necrosis térmica que ocurre durante 
la polimerización ya que el proceso de entrecruzamiento 
del PMMA involucra una reacción altamente exotérmica, 
y la necrosis química debida a la liberación de monómeros 
cuando la reacción no es llevada a cabo por completo [19]. 
También, como se ha mencionado, el éxito de una ATC es 
dependiente de muchos factores. Con el uso del cemento 
óseo se deben tomar en cuenta variables como por ejemplo 
la viscosidad del cemento óseo al momento de su aplica-
ción, ya que afecta la tasa de penetración del mismo en el 
hueso trabecular donde se aloja y, a su vez, determina la 
interfase cemento-hueso [20]. Sin embargo, desde finales 
de 1990 han surgido nuevas técnicas de cementación como 
la incorporación de injerto óseo durante el proceso que han 
informado que resulta en una tasa de falla de 10% en perio-
dos de hasta 10 años [21]. Sin embargo, el origen del injerto 
óseo trae consigo factores de riesgo adicionales como dolor 
en el sitio de la extracción cuando proviene de un hueso 
sano del mismo paciente (autoinjerto) o posible rechazo si el 
injerto proviene de un hueso donado (aloinjerto). 

En las no cementadas, el posicionamiento del vástago 
no requiere el uso de ningún material adicional entre el 
hueso y el implante para su retención. Desde 1980 el 
concepto de prótesis no cementada fue introducido pro-
moviendo la fijación biológica por parte del hueso sobre el 
implante [22]. 

El uso de prótesis no cementadas presenta la limitación 
de que no pueden ser usadas en todos los pacientes. La 
indicación es sólo para pacientes con buena calidad ósea, 
frecuentemente jóvenes, debido a que se espera que el cre-
cimiento del hueso sobre la prótesis asegure su estabilidad 
y evite su aflojamiento, especialmente en el componente 
femoral. En este sentido, las consideraciones en el uso de 
prótesis no cementadas se reducen a consideraciones de la 
superficie del implante para promover la osteointegración 
[10]. Éstas se explican en el siguiente apartado. 

En el caso del componente acetabular, también aplican 
estas clasificaciones, la copa acetabular puede ser fijada al 
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hueso mediante el cemento óseo o en su defecto a través de 
tornillos sin la presencia del PMMA. La selección del modo 
de fijación a utilizar en una ATC es decidida por el médico 
tratante según ciertos factores de los cuales el más determi-
nante es la calidad ósea del paciente [23]. Así, un médico 
puede decidir cementar o no, uno o los dos componentes 
que requieren fijación en hueso (el vástago y el acetábulo).

Superficie de las prótesis

Es bien conocido que la primera reacción de un tejido 
vivo en contacto con cualquier biomaterial es la activa-
ción del sistema inmune (respuesta inflamatoria), la cual 
puede desembocar en el rechazo del componente debido a 
reacciones de cuerpo extraño. La aceptación biológica de 
estos materiales es controlada esencialmente por las reac-
ciones con su superficie [24]. La superficie de un material 
no es solo el fin de un sustrato, es la zona de interacción 
con otras sustancias (líquidas, sólidas o gaseosas) que 
posee características únicas asociadas a la variación de la 
actividad que esta presenta. La actividad de una superficie 
puede variar por acción mecánica, química, térmica, física, 
o combinaciones de éstas. La superficie juega un papel 
crucial en la interacción biológica debido a varias razones: 
1. La superficie del material es la única parte en contacto 
directo con los tejidos vivos. 2. La región superficial es 
por lo general diferente en morfología y composición al 
volumen del material. 3. Algunas propiedades propias de 
la superficie como la topografía afectan su interacción con 
los tejidos circundantes [7,8].

En prótesis de ATC, existe la limitación de que los 
biomateriales de los componentes de reemplazo deben 
atender altas solicitudes mecánicas para las cuales solo 
los materiales metálicos satisfacen este requisito, compro-
metiendo en mayor medida las interacciones de superficie 
que podrían ofrecer otros tipos de materiales como algunas 
cerámicas bioactivas o polímeros, factor de especial im-
portancia sobre todo en prótesis no cementadas. Así, es ne-
cesaria la funcionalización de la superficie para promover 
la osteointegración y evitar el aflojamiento de la prótesis y 
su consecuente falla [1]. 

La adhesión celular a la superficie de un implante 
no cementado tiene un papel importante en la osteoin-
tegración del mismo. Existen dos tipos de interacción 
celular, la célula-célula y célula-sustrato. En la adhesión 
célula-sustrato, las células tienden a vincularse a través 
de las proteínas de la matriz extracelular adsorbidas sobre 
la superficie del sustrato. Los fibroblastos, células madre 
mesenquimales, y los osteoblastos son dependientes de 
este tipo de anclaje, requieren la formación de tales 
sitios de adhesión para sobrevivir. La adhesión celular es 
mediada por varios tipos de proteínas asociadas con el ci-
toesqueleto de la célula, tales como las integrinas. Uno de 

los mecanismos de la adhesión celular implica su adhesión 
a las proteínas utilizando pequeños complejos altamente 
organizados conocidos como contactos focales, centros de 
adherencias, o placas de adhesión [25]. 

Actualmente, se consideran dos enfoques que se 
pueden aplicar de manera aislada o en combinación para 
bioactivar las superficies metálicas, estos son: tratamientos 
superficiales para modificar la topografía y la aplicación de 
recubrimientos bioactivos. 

Topografía de la superficie

La modificación de la topografía de la superficie es una 
técnica utilizada actualmente no solo para las prótesis no 
cementadas, sino también para las cementadas.  En esta 
última modalidad, una superficie con mayor rugosidad 
aumenta el área de contacto entre la prótesis y el cemento 
óseo lo cual garantiza una mejor fijación del componente 
al hueso. Sin embargo, en las prótesis cuya fijación es no 
cementada, la topografía de la superficie determina el éxito 
del reemplazo articular.

La estructura de la superficie influye en la respuesta 
ósea a nivel macro, micro y en escala nanométrica. Ya a 
principios de la década de 1980, la estructura de la super-
ficie fue identificada como uno de los factores particular-
mente importantes para incorporación del implante en el 
hueso, una declaración que ha sido confirmada en todas las 
investigaciones posteriores. La formación más rápida y de 
huesos más fuertes puede conferir una mejor estabilidad 
durante el proceso de curación [26]. Hay numerosos infor-
mes que demuestran que la rugosidad de la superficie de 
los implantes metálicos afecta la tasa de osteointegración y 
la fijación biomecánica de prótesis no cementadas [26,27]. 
Por otra parte, para implantes que posteriormente serán 
recubiertos, una rugosidad adecuada provee un sustrato 
óptimo para el anclaje mecánico mejorando la adhesión 
entre el recubrimiento y la superficie [28]. 

El nivel de macrorugosidad está directamente relacio-
nado con tratamientos superficiales que dan como resulta-
do una superficie rugosa de hasta 10µm. Se ha demostrado 
que tanto la fijación anticipada y estabilidad mecánica a 
largo plazo de la prótesis puede ser mejorada con un perfil 
de rugosidad a nivel micrométrico en comparación con las 
superficies lisas. Sin embargo, una rugosidad exagerada 
puede aumentar el riesgo de perimplantitis o alguna fuga 
iónica [27]. No existe consenso de rugosidad óptima sin 
embargo algunas investigaciones sugieren un valor aproxi-
mado de rugosidad media (Ra) de 4µm  [29-32].

La topografía de la superficie en el rango nanométrico 
también desempeña un papel importante sobre todo en 
la adsorción de proteínas, la adherencia de las células 
osteoblásticas y por lo tanto la tasa de osteointegración. 
Sin embargo, el mecanismo de nanoabsorción selectiva 
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de proteínas aún es no se conoce con exactitud [27]. 
Adicionalmente, generar rugosidad en escala nanométrica 
aumentaría considerablemente los costos de producción de 
las prótesis dificultando su comercialización. 

iii.    reCuBrimientos PolimériCos BioaCtivos 
BioPolímeros

Biopolímeros

Los polímeros ya sean de origen natural o sintético, 
representan el grupo de biomateriales más utilizados 
debido a que presentan características atractivas como 
biodegradabilidad y biocompatibilidad [33,34]. Además, 
su gran versatilidad permite que a través de una adecuada 
combinación de estructuras y dependiendo del tipo de po-
límero, se pueda obtener una gran variedad de propiedades 
según la aplicación [35].

Los polímeros pueden ser combinados y modificados 
por medio de reacciones químicas como sustitución 
selectiva, copolimerización y entrecruzamiento para ser 
moldeados de diferentes formas. Por ejemplo, los hidro-
geles son redes poliméricas tridimensionales formadas a 
partir de monómeros altamente hidrofílicos e insolubles 
que son entrecruzados por enlaces covalentes o fuerzas 
electrostáticas [36].

Estos polímeros absorben grandes cantidades de agua. 
El resultado es una red elástica en donde el agua ocupa 
los espacios intersticiales y que cuando son inmersos 
en medio acuoso, se reticulan asumiendo su estructura 
final de red hidratada. El hidrogel puede, en consecuencia, 
fácilmente cambiar su tamaño y la forma en respuesta a 
los estímulos externos y esta es una de sus características 
intrínsecas [36, 37]. 

Entre los polímeros más novedosos y de mayor uso 
en aplicaciones de regeneración de tejidos se encuentra el 
quitosano (QT). Éste es un polisacárido de origen natural 
obtenido principalmente de la desacetilación de la quitina, 
biopolímero abundante que se encuentra en el exoesqueleto 
(concha) de crustáceos marinos y paredes celulares de hon-
gos [38,39]. Los estudios sobre quitosano como biomaterial 
se han intensificado en los últimos 25 años. En ingeniería 
de tejido óseo, éste ha sido ampliamente utilizado, debido a 
una bioactividad relacionada con la presencia de fracciones 
de N-acetilglucosamina en el QT. De hecho, los oligo-
sacáridos del QT tienen un efecto estimulante sobre los 
macrófagos y son quimiotácticos para los neutrófilos tanto 
in vitro como in vivo [39,40]. De igual manera, el QT posee 
una alta capacidad antibacterial, adecuada degradabilidad, 
la posibilidad de funcionalización con diversas moléculas 
bioactivas debido a la disponibilidad de diferentes grupos 
funcionales (aminas e hidroxilos) en su estructura molecu-

lar y la facilidad de ajustar perfiles de liberación controlada 
de estas biomoléculas [41]. Un enfoque prometedor es 
la introducción de proteínas de señalización tales como 
las proteínas morfogenéticas (BMP) que juegan un papel 
importante en la formación de hueso y cartílago, en el 
QT. Entre los miembros de la familia BMP, la BMP-2 ha 
demostrado ser uno de los factores de crecimiento más 
eficaces para mejorar la formación de hueso in vivo [42].

Otra ventaja que ofrece el QT es que puede ser deposi-
tado sobre superficies metálicas a través de varias técnicas, 
entre ellas se encuentran: la adsorción, el ensamblaje 
iónico y enlaces covalentes [43]. Este último método es 
el más eficaz en cuanto a adhesión entre QT y el sustrato 
metálico (parámetro fundamental para el buen desempeño 
del recubrimiento); sin embargo, es el más costoso y com-
plicado en términos químicos y prácticos, debido a que 
involucra el uso adicional de una molécula de unión entre 
la superficie metálica y el quitosano [44], lo cual dificulta 
su aplicación en quirófano. 

Recientemente, algunos grupos de investigadores han 
trabajado en la modificación del quitosano con sustancias 
fotoactivas a fin de crear un material foto-sensible; en una 
modificación de dos etapas, la primera para aumentar la 
solubilidad del quitosano a pH neutro y la segunda para 
producir el foto-entrecruzamiento, es posible obtener un 
hidrogel. Hasta ahora, estos hidrogeles han sido utilizados 
como adhesivo biológico de los tejidos blandos, para 
liberación controlada de drogas inyectables y más recien-
temente como recubrimiento [45-49, 72]. 

Recubrimientos bioactivos

Originalmente, las prótesis de ATC se fabricaban de 
metales altamente resistentes a la corrosión, hoy en día 
muchas casas comerciales producen prótesis metálicas con 
recubrimientos de materiales bioactivos, principalmente 
con hidroxiapatita [50].

Los métodos utilizados para deposición de recubri-
mientos de hidroxiapatita ha sido objeto de estudio por 
numerosos investigadores porque de ello depende la 
estabilidad de la capa apatítica y posteriormente del hueso 
sobre el metal. Entre ellos se pueden mencionar procesos 
de sol-gel, electrodeposición, precipitación biomimética, 
láser, pulverización catódica, entre otras técnicas [51-57].

Sin embargo, dos problemas surgen cuando se intenta 
recubrir metales con materiales cerámicos. Por un lado, los 
coeficientes de expansión térmica de la cerámica y el metal 
son generalmente muy diferentes, y como resultado, gran-
des esfuerzos térmicos se generan durante procesamiento. 
Estas tensiones pueden conducir a grietas en la interfase 
y comprometer la adherencia del recubrimiento. Además, 
pueden ocurrir reacciones químicas entre la cerámica y me-
tal que debilitan el metal en las cercanías de la interfaz, re-
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duciendo la fuerza de adhesión del sistema. Este problema 
es particularmente importante cuando el recubrimiento se 
realiza sobre aleaciones de Ti, debido a su alta reactividad 
con la mayoría de los óxidos de los materiales [5].

A nivel de investigación, se ha estado estudiando el 
uso de otros materiales para su uso como recubrimiento 
que estimule la migración celular y crecimiento del hueso 
sobre metales. Los sistemas de metal-polímero, en especial 
los biodegradables, más aún si estos son de origen natural, 
parecen ser una buena alternativa para mejorar la osteoin-
tegración de prótesis en ATC [38,39]. Por otra parte, la 
ingeniería de tejidos humanos ofrece una fuente terapéutica 
prometedora que involucra la aplicación de recubrimientos 
biodegradables para la liberación controlada de algunos 
factores de crecimiento que promueven el proceso de os-
teogénesis en la superficie del implante o el uso de células 
procedentes de la médula ósea debido a que se conoce que 
éstas pueden diferenciarse en varios linajes para lograr la 
formación de hueso y cartílago [58]. 

Quitosano como Recubrimiento sobre sustratos 
metálicos

El quitosano altamente desacetilado (más de 80%), ha 
sido ampliamente utilizado para la elaboración de recubri-
mientos debido a que éste se relaciona con bajas tasas de 
degradación. La degradación del quitosano en el cuerpo 
humano se realiza principalmente por acción enzimática 
e hidrólisis. La eliminación de los grupos acetilo de las 
unidades de glucosamina permite un empaquetamiento 
más estricto y un aumento de la cristalinidad de la cadena 
del biopolímero que limitan el acceso de las enzimas [41]. 

Un factor que determina el buen desempeño de cual-
quier recubrimiento es la fuerza con que éste se adhiere al 
sustrato. El quitosano posee la ventaja de que puede ser 
enlazado a las superficies metálicas mediante dos métodos: 
adsorción e interacción química.

Bajo el mecanismo de adsorción, la naturaleza polica-
tiónica del quitosano le permite interactuar electrostática-
mente con superficies de carga opuesta; así, el quitosano 
puede ser adsorbido fácilmente por la superficie metálica 
de un implante debido a que ésta posee carga aniónica a 
pH corporal [39]. 

Esta característica también permite el desarrollo de 
recubrimientos en multicapas; en éstos se realiza un arre-
glo de capas alternas de quitosano y algún polielectrolito 
de carga opuesta. Este es un método económico y sencillo 
puesto que la deposición se hace a través de sucesivas in-
mersiones de los sustratos en las soluciones cargadas [60].

En este sentido, Ruan Q. y col., 2009, obtuvieron capas 
alternas de heparina y quitosano sobre placas de silicio 
y Ti6Al4V a través de un simple proceso de inmersión 

durante 15 minutos en cada una de las soluciones de polie-
lectrolitos; la repetición de este procedimiento resultó en un 
recubrimiento multifuncional que combina el efecto anti-
coagulante de la heparina con las propiedades antibacteria-
nas del quitosano [61]. Kaiyong C. y col (2008), utilizaron 
quitosano y poli (sulfonato de estireno) para depositar una 
fina película de 13 capas autoensambladas electrostática-
mente sobre superficies de titanio. Ellos encontraron que los 
sustratos recubiertos por las multicapas de electrolitos arro-
jaron resultados más favorables que los del control en los 
ensayos in vitro realizados con osteoblastos: proliferación 
celular, viabilidad celular, síntesis de ADN y la actividad de 
fosfatasa alcalina. 

Poh C. y col. (2008), lograron funcionalizar una su-
perficie de titanio a través de la deposición de multicapas 
de electrolitos de ácido hialurónico y quitosano. Se reali-
zaron ensayos in vitro, para los cuales se utilizaron células 
osteoblásticas de ratas de la línea celular MC3T3-E1. Se 
obtuvo que la composición de la capa más externa del 
recubrimiento tiene gran influencia en la adhesión celular 
en la superficie, mostrando resultados más significativos 
en cuanto a esta característica, en las superficies cuya 
capa exterior era la de quitosano. Adicionalmente, estos 
resultados mejoraron cuando en el quitosano fue inmovili-
zado con un péptido que contenía arginina-glicina-aspártico 
(RGD) [62]. Ésta es una secuencia específica de proteínas 
de adhesión celular como la fibronectina o la vitronectina 
que son de vital importancia en la mediación de la adhe-
sión de los osteoblastos. También se pudo observar que 
para esta última condición, tanto la proliferación como la 
función de los osteoblastos (evaluada a través de la activi-
dad de la fosfatasa alcalina) se incrementaron. La función 
antibacteriana también fue evaluada a través del cultivo de 
Staphylococcus aureus, el patógeno más común encontrado 
en las infecciones ortopédicas. Se determinó que las bacte-
rias se adhirieron fácilmente a la superficie de titanio prísti-
no, mientras que para las superficies funcionalizadas con y 
sin inmovilización del péptido, la adhesión fue escasa.

Por otra parte, algunos recubrimientos multicapas de 
polielectrolitos son utilizados para ejercer una función con-
traria a la que se ha mencionado hasta ahora de promover 
el la regeneración de tejido sobre implantes metálicos. Tal 
es el caso de los empleados sobre los stents endovasculares, 
los cuales deben evitar la adhesión y la agregación plaque-
taria a fin de  que impedir la formación de trombos y el 
desencadenamiento de una respuesta inflamatoria. Thierry 
B. y col. (2003), emplearon quitosano y ácido hialurónico 
para la fabricación de un recubrimiento de polielectrolitos 
sobre discos de NiTi. Bajo estas condiciones, ellos encon-
traron que hubo una disminución de la adhesión plaquetaria 
en ensayos in vitro (38% de reducción; p = 0.036) [63].

Meng S. y col. (2009), también usaron quitosano 
pero combinado con heparina para la elaboración de un 
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recubrimiento multicapas sobre acero inoxidable diseñado 
para acelerar la re-endotelización y el proceso de curación 
después de la implantación de stents coronarios. Los 
resultados de los ensayos in vitro a través del cultivo de 
células porcinas endoteliales, apoyaron dicha función. 
Adicionalmente, realizaron ensayos in vivo de modelo 
porcino de lesión coronaria y de cortocircuito arterioveno-
so, cuyos resultados demostraron que este recubrimiento 
superficial promueve de manera significativa la re-endote-
lización y la propiedad anticoagulante de los stents [64].

Shin J. y col. (2010), desarrollaron un novedoso recu-
brimiento bioactivo que consiste en un hibrido de xerogel 
de sílice (que contenía calcio y fósforo) y quitosano sobre 
superficies de titanio. La deposición se llevó a cabo a tra-
vés de un proceso de sol-gel a temperatura ambiente. Las 
células osteoblásticas cultivadas en los recubrimientos se 
mostraron más viables que cultivadas sobre las superficies 
de control. Por otra parte, la actividad de la fosfatasa alca-
lina de las células fue significativamente más alta, el nivel 
más alto fue alcanzado cuando la capa contenía un 30% de 
quitosano (%v/v) [65].

También es posible incorporar una variedad de sus-
tancias que favorecen la formación de tejidos, tales como 
factores de crecimiento y diferenciación, que pueden ser 
liberadas controladamente conforme avanza el proceso de 
degradación del QT [39]. 

Otra característica de gran importancia para el uso del 
quitosano como recubrimiento es su alta actividad antibac-
teriana contra un amplio espectro de bacterias, éste puede 
reducir la tasa de infección por Staphylococcus aureus, el 
patógeno microbiano más común encontrado en las infec-
ciones ortopédicas [66-69].

Otros investigadores han prestado especial interés en 
la síntesis de quitosano modificado para mejorar su solu-
bilidad a pH neutro o incluso en condiciones alcalinas. Xu 
X. y col. (2010), utilizaron quitosano con hidroxipropiltri-
metil de cloruro de amonio (HACC), con un grado de sus-
titución del 18%, para la fabricación de un recubrimiento 
sobre muestras de Ti6Al4V. El quitosano modificado 
conservó su propiedad antibacteriana evaluada in vitro con 
Staphylococcus aureus y Staphylococcus epidermidisano. 
También se encontró que el HACC posee baja citotoxicidad 
para la línea celular L929 (fibroblastos de ratón) y no interfirió 
con la proliferación y diferenciación osteogénica de células 
madre mesenquimales [70]. Por otra parte, Zujur D. y col. mo-
dificaron químicamente el quitosano con ácido lactobiónico y 
ácido azidobenzoico lo cual permitió aumentar su solubilidad 
a pH corporal y otorgarle un carácter foto-sensible, respecti-
vamente. Las soluciones de quitosano obtenidas se utilizaron 
para recubrir, bajo la modalidad de adsorción, superficies de 
Ti6Al4V; posteriormente una corta exposición a luz UV per-
mitió el foto-entrecruzamiento in situ del recubrimiento y su 

evolución a un hidrogel. La biocompatibilidad y la funciona-
lidad del recubrimiento obtenido fueron demostradas in vitro 
a través del cultivo y diferenciación osteogénica de células 
madre mesenquimales de médula ósea [72].  

Bajo el mecanismo de interacción química, también 
se han realizado numerosas investigaciones. La unión 
entre el quitosano y el sustrato metálico se realiza a través 
de una molécula de unión, generalmente de silano (ej. 
Aminopropiltrietoxisilano), que reacciona tanto con el metal 
como con el QT proporcionando una alta adhesión [67]. 

Bumgardner J. y col. (2007), estudiaron el comporta-
miento de implantes de titanio recubiertos con quitosano 
vía anclaje de silano, en la tibia de 16 conejos blancos 
(varones adultos) de Nueva Zelanda. Las evaluaciones 
histológicas de los tejidos en contacto con estos implantes 
mostraron una mínima respuesta inflamatoria y una secuen-
cia normal de curación: formación de tejido fibroso y óseo. 
Estas observaciones fueron similares a la de los tejidos 
puestos en contacto con los implantes de control, recubier-
tos con fosfato de calcio y los de titanio prístino [59]. La 
importancia de este resultado radica en la posibilidad de 
utilizar los recubrimientos de quitosano para proporcionar 
un vehículo eficaz para la entrega de agentes bioactivos 
tales como antibióticos o factores de crecimiento que facili-
ten la osteointegración.

En este sentido, el quitosano al ser combinado con 
proteínas morfogenéticas óseas (BMP2, BMP7), las cuales 
se han inmovilizado previamente en otros materiales como 
colágeno, ácido hialurónico, hidroxiapatita porosa, gelati-
nas, entre otros [68,71]; ha tenido resultados satisfactorios 
como recubrimiento de superficies metálicas. Shi Z. y col. 
(2009), lograron funcionalizar covalentemente la super-
ficie de Ti6Al4V, con quitosano carboximetilado BMP-2 
obteniendo una diferenciación a osteoblastos a partir del 
cultivo de células madre mesenquimales [68]. 

Por otra parte, Martin H. y col. (2007) realizaron un 
estudio para determinar si el tratamiento superficial del 
sustrato metálico tenía alguna influencia en la deposición 
de un recubrimiento de quitosano, esto es porque aún no 
existe consenso entre las características de la superficie y 
los tratamientos que se le realizan a los implantes metálicos 
de las distintas casas comerciales. Así, utilizaron espectros-
copía de rayos X de fotoelectrones (XPS) para estudiar las 
etapas de reacción del quitosano con la superficie de dos 
muestras de titanio tratadas químicamente por dos vías 
distintas: con ácido nítrico, con ácido sulfúrico concentrado 
y peróxido de hidrógeno. La composición de la superficie 
de las películas de quitosano para los dos tratamientos fue 
estadísticamente similar, lo que demostró que el quitosano 
podría ser utilizado como recubrimiento al menos en su-
perficies tratadas con los reactivos ensayados sin afectar su 
capacidad de enlace [67]. 
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iv. ConClusión

De acuerdo a la base de datos de  pubMed, el quito-
sano cuenta con 8479 artículos indexados durante los 
últimos 5 años. En este sentido, resulta lógico pensar que 
este biomaterial representa una fuente de gran potencial 
medico en diferentes aplicaciones. Estudios recientes 
demuestran que, en general, el quitosano es un material 
seguro en términos de citotoxicidad, biocompatible y 
con capacidad antibacterial intrínseca. Específicamente 
como material base para el desarrollo de recubrimientos 
osteoinductivos, el quitosano y sus derivados han sido 
ampliamente investigados demostrando resultados satis-
factorios en combinación con moléculas bioactivas u otros 
materiales. Sin embargo, aún existen  varias considera-
ciones que se deben tomar en cuenta para materializar su 
uso en aplicaciones prácticas de la cirugía ortopédica: La 
necesidad de modificaciones químicas bien sea para con-
trarrestar la pobre solubilidad a pH neutro del quitosano o 
para combinarlo con otro material o molécula, podrían re-
sultar en productos intermedios o sustancias sin reaccionar 
que podrían ser citotóxicas. También, es necesario llevar a 
cabo estudios in vivo con controles adecuados que puedan 
corroborar la capacidad de los recubrimientos de quitosano 
para inducir la formación de tejido óseo en la interface 
metal-organismo. Por otra parte, es importante considerar 
que las características del quitosano, que podrían afectar 
su actividad biológica, dependen ampliamente de un nú-
mero considerable de variables como su peso molecular, 
grado de desacetilación, forma estructural, entre otras. En 
conclusión, partiendo de las consideraciones mencionadas 
para futuras investigaciones, el quitosano podría convertir-
se en un biomaterial de amplio uso comercial. 
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