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RESUMEN 

 

El objetivo de esta Tesis Doctoral ha sido el estudio de la degradación in vitro de 

soportes porosos, para ingeniería de tejidos, fabricados con diferentes polímeros 

y disolventes y con partículas bioactivas de nanohidroxiapatita. Los polímeros 

utilizados han sido la policaprolactona y la polilactida y los disolventes el 1,4 

dioxano, el cloroformo y una mezcla de 1,4 dioxano y agua. La técnica de 

fabricación empleada ha sido la separación de fases inducida térmicamente 

(liofilización). Tras realizar la degradación in vitro de los scaffolds hemos 

caracterizado los distintos sistemas encontrando que los soportes porosos 

fabricados sin nHA, mantienen mejor sus propiedades mecánicas con el tiempo 

de degradación. También podemos advertir que la adición de nanopartículas 

aumenta la velocidad de degradación, lo cual sugiere la posibilidad de regular 

ésta mediante el uso de diversas concentraciones de las mismas. 
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1.1. INGENIERÍA DE TEJIDOS. 

La pérdida o fallo de un órgano o tejido debido a accidentes, malformaciones 

o enfermedades es y ha sido uno de los mayores problemas para la salud 

humana durante toda la historia [1- 5]. La reparación o sustitución del órgano o 

tejido dañado ha sido la meta de la medicina desde siempre. Aun así, el 

reemplazo de tejido dañado o necrosado sigue siendo un área de investigación 

poco desarrollada en la medicina, aunque sea de gran interés en muchos 

campos de la misma, como la cirugía de trauma-ortopédica, la reumatología, la 

pediatría y la genética, entre otras [6 -9]. 

Hoy en día existen dos soluciones para la sustitución del tejido dañado o la 

reparación del mismo [10- 16]. Una de ellas consiste en la utilización de prótesis, 

las cuales estarán fabricadas con materiales sintéticos, aunque este uso tiene la 

desventaja de que en muchas ocasiones no son capaces de recuperar todas las 

funciones de los órganos o tejidos reemplazados.  

Otra solución pasa por la utilización de implantes, aunque también existen 

otras técnicas, como las terapias de reconstrucción, las prótesis sintéticas y otros 

recursos médicos. Esta técnica, es uno de los sistemas más utilizados en el caso 

de pérdida o fallo de un órgano o tejido. 
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Existen tres técnicas de implante usadas hoy en día [17]: 

 Autoimplantes o implantes autólogos 

 Aloimplantes o aloinjertos 

 Xenoimplantes o xenoinjertos 

En los autoimplantes o implantes autólogos el tejido a trasplantar se 

obtiene del propio paciente [18]. Este tipo de implantes, a pesar de tener un alto 

porcentaje de éxitos y evitar, en la mayoría de los casos, el rechazo del tejido 

trasplantado [19], tiene sus limitaciones, como la cantidad de tejido que puede 

ser utilizada, así como la morbilidad asociada al lugar de donde se realice la 

extracción del tejido a trasplantar [20, 21]. 

Para llevar a cabo los aloimplantes o aloinjertos se usan tejidos u órganos 

obtenidos de un individuo diferente al paciente con tejidos u órganos dañados, 

es decir, es necesario la existencia de un donante para realizar este tipo de 

implantes. Esta técnica es menos utilizada que la de los implantes autólogos, 

teniendo un menor porcentaje de éxito, ya que aunque a priori la existencia y 

disponibilidad de tejido trasplantable es mayor, este tejido puede causar 

problemas en el receptor, como una reacción inmune en el mismo, pudiendo, 

además, transmitir patógenos del donante al receptor [22, 23]. 

Los xenoimplantes o xenoinjertos representan el más bajo porcentaje de 

uso en lo referido a la terapia de implantes. En este tipo de implantes usaremos 

tejido obtenidos de animales de otras especies diferente a la humana. Hoy en 

día se están investigando animales modificados genéticamente. 
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Todas estas técnicas de injertos que hemos visto tienen problemas 

asociados a las mismas, como la morbilidad causada por la cirugía adicional 

necesaria, en caso de los implantes autólogos, así como los efectos 

secundarios, tales como el riesgo de infección o dolor crónico en el área 

trasplantada. Además, otro problema de la técnica de implantes radica en la falta 

de tejido existente para realizar los mismos. 

Una alternativa muy prometedora a la terapia de implantes pasa por el uso 

de tejidos obtenidos mediante la ingeniería de tejidos. Podemos definir la 

ingeniería de tejidos como una área interdisciplinar de la medicina regenerativa, 

que combinalos principios de la ingeniería, la biología, la ciencia de los 

materiales y la enfermería, para obtener un tejido funcional in vitro que pueda ser 

trasplantado a un individuo que tenga tejido dañado o falta del mismo [24]. 

La ingeniería de tejidos es un campo orientado a la comprensión de la 

estructura y la función de los tejidos normales y patológicos de los mamíferos, y 

el consecuente desarrollo de sustitutos biológicos para restaurar, mantener o 

mejorar su función [25]. 

El concepto de ingeniería de tejidos fue introducido por los doctores 

Langer y Vacanti a mediados de la década de los años ochenta, definiéndola 

como “un campo interdisciplinario de investigación que aplica los principios de la 

ingeniería y de otras ciencias para desarrollar sustitutos biológicos para 

restaurar, mantener o mejorar la función de un tejido” [26]. Inicialmente se 

referían al diseño de los scaffolds para transporte celular, en contraposición al 

sembrado de células en matrices naturales, con la dificultad añadida a la hora de 

manipular las propiedades físicas y químicas de las mismas. El concepto actual 
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de ingeniería de tejidos implica la combinación de un scaffold con células y/o 

biomoléculas para promover la reparación y/o regeneración de tejidos dañados 

[27]. 

Hoy en día, la ingeniería de tejidos es un disciplina que trata de paliar la 

falta de tejido trasplantable, reparando o reemplazando el tejido dañado [28]. Un 

nuevo tejido funcional es fabricado utilizando células vivas, las cuales utilizan 

una matriz 3D o scaffold como guía para el desarrollo del mismo [29]. 

La combinación de células de tejido vivo, junto con biomateriales para la 

producción de estructuras vivas, con el suficiente tamaño y funcionalidad para 

que ocurra una mejora en la vida de los pacientes es una estrategia de la 

ingeniería de tejidos y la medicina regenerativa. El fin de la ingeniería de tejidos 

es la creación de un dispositivo vivo que pueda restaurar, mantener y mejorar la 

función del tejido u órgano dañado [30, 31]. Este fin, que es el que debe 

prevalecer en la fabricación de nuevos tejidos funcionales, combinará los 

esfuerzos de la biología celular, la ingeniería, la ciencia de los materiales, y la 

genética para tener éxito [32]. 

El proceso seguido en la ingeniería de tejidos para la creación de tejidos 

nuevos es el siguiente, y podemos observarlo en la Figura 1.1: 

 En primer lugar deberemos obtener del propio paciente células 

madre adultas, para posteriormente realizar una expansión de las 

mismas en el laboratorio. 

 A continuación insertaremos las células en una  estructura 

tridimensional, denominada andamio poroso o scaffold, en el cual 

también se encontrarán diversas sustancias bioactivas, como 
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factores de crecimiento, que ayudarán a la diferenciación celular, 

para que crezca y se desarrolle el tejido deseado. 

 La combinación de scaffolds y células madres, tras su crecimiento 

en un soporte adecuado, estará preparada para reemplazar el 

tejido dañado o inexistente. 

El tejido obtenido mediante la ingeniería de tejidos debe ser funcional, 

trasplantable y obtenido in vitro, es decir, en un laboratorio. 

Los scaffolds o soportes porosos, son una de las partes o componentes 

más importantes dentro de la ingeniería de tejidos [33-35]. Estos deben disponer 

de unas características que los hagan óptimos para realizar la labor necesaria.  

Los materiales usados para fabricar scaffolds, así como los diseños de los 

mismos, juegan un importante papel en la ingeniería de tejidos. 

Los scaffolds actúan como sustitutos temporales de las matrices 

extracelulares para el desarrollo de tejido nuevo, partiendo de células aisladas y 

proveen de un soporte tridimensional adecuado y un buen soporte mecánico 

para las células trasplantadas, hasta que el tejido regenerado adquiera unas 

propiedades estructurales adecuadas [36]. El volumen ocupado inicialmente por 

el scaffold, es reemplazado por el nuevo tejido formado [37, 38]. 
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Figura 1.1. Esquema de la ingeniería de tejidos: Las células madre son 

extraídas (1) y cultivadas (2), el uso de matrices tridimensionales así como 

moléculas de señalización (factores de crecimiento) facilita su crecimiento y 

especialización (3).  El cultivo puede realizarse “in vitro” (4), el objetivo final en 

cualquier caso será el implante para la sustitución del tejido dañado (5). 
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2.1  HISTORIA DEL ARTE 

Podemos definir biomaterial como una sustancia o conjunto de sustancias 

que pueden ser usadas para sustituir un tejido, órgano o función en el cuerpo 

humano. Otra definición válida de biomaterial, nos indica que es un material no 

vivo, usado como dispositivo médico, que está dirigido a interactuar con un 

sistema biológico [1]. 

Los biomateriales han sufrido un desarrollo tecnológico gradual durante su 

corta historia. Inicialmente, durante la década de 1960 y 1970, se desarrollaron 

los que se denominan biomateriales de primera generación. La meta consistía en 

obtener materiales con propiedades físicas lo más similares posibles a los tejidos 

a sustituir. Además estos materiales debían serinertes, es decir, que no 

reaccionasen con el tejido circundante al implante. 

Posteriormente, avanzada  la década de 1980, aparecieron los 

denominados biomateriales de segunda generación. La característica que tenían 

estos consistía en la inducción de una reacción controlada en el tejido vivo 

circundante, es decir, son materiales bioactivos.  

Hoy en día nos encontramos con los biomateriales de tercera generación 

los cuales son materiales biodegradables y reabsorbibles. Además deben ser 

materiales capaces de estimular la respuesta celular y molecular de los tejidos 

circundantes de forma controlada [2]. 

Debido a esto, actualmente, la definición de biomateriales incluye también 

dispositivos y sustancias diseñados para el control de medios biológicos y tejidos 

[3]. 
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Los biomateriales utilizados en el cuerpo humano pueden ser de uso 

temporal o de uso permanente; y pueden ser de uso intra o extra corpóreo. 

La función que pueden tener estos materiales es amplia [4]: 

 Pueden servir para trabajar como soporte del tejido vivo. 

 También se usan para realizar los diagnósticos de distintas 

enfermedades, como el cáncer. 

 Tienen otros usos relacionados con la medicina, como es el de la 

liberación de fármacos para el uso en tratamientos médicos. 

Como hemos indicado anteriormente, hoy en día, en muchos casos los 

biomateriales pueden contener células vivas, entre otras sustancias bioactivas, 

para ayudar en la regeneración y reparación de los diferentes tejidos dañados. 

Dependiendo de las propiedades que tengan los distintos biomateriales, 

en relación al tejido circundante al mismo, estos se pueden clasificar en [5]: 

 Biocompatibles: esta denominación se utiliza para materiales que 

no son tóxicos cuando los utilizamos en un entorno biológico, y no 

presentan una respuesta adversa del mismo. 

 Bioinertes: Son materiales en los que no existe relación entre el 

material a implantar, y el tejido circundante a la zona de implante. 

Como ejemplo de este tipo de materiales nos encontramos el 

titanio, o las fibras de carbono. 
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 Biotolerados: En este caso, existe una reacción entre el material a 

implantar y el tejido circundante. Ejemplo de este tipo de materiales 

son diferentes tipos de metales, así como el polietileno. 

 Bioactivos: este tipo de materiales tienen una reacción con el tejido 

circundante cuando se implantan, y además se produce una unión 

entre la superficie del tejido y el implante. A este grupo 

pertenecerían los materiales cerámicos, como la hidroxiapatita. 

  Biodegradables: En este caso los materiales a implantar son 

materiales en los que se produce una degradación del mismo en un 

entorno biológico.  

 

2.2.TIPOS DE BIOMATERIALES. 

Dependiendo del origen que tengan los biomateriales, estos pueden ser 

naturales o sintéticos [6]. 

En el caso de los biomateriales de origen natural, existen abundantes 

materiales usados como scaffolds 3D en la ingeniería de tejidos, entre los que se 

encuentran el colágeno, la hidroxiapatita y el chitosan entre otros. Estos se 

pueden considerar como los primeros materiales biodegradables usados 

clínicamente. 
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En lo referente a los biomateriales de origen sintético existen cuatro 

grupos principales de los mismos [8, 9]: 

 Materiales metálicos: Hoy en día son los más utilizados en el 

tratamiento de fracturas, debido a sus elevadas propiedades 

mecánicas, así como a su gran estabilidad mecánica. Sin embargo 

esto es también un problema, ya que los materiales metálicos son 

muchos más rígidos que el material del hueso y fragilizan éste. 

 Materiales cerámicos: Estos materiales comenzaron a utilizarse 

como materiales que imitaban al hueso. La ventaja de los 

materiales cerámicos radica en su similitud química, composición y 

estructura con la parte mineral del hueso, y su mayor desventaja 

radica en su fragilidad. Al realizar un soporte cerámico poroso, la 

fragilidad del mismo y sus propiedades mecánicas no son las 

adecuadas para su utilización como scaffold. 

 Materiales poliméricos: Para intentar paliar los problemas 

asociados a los materiales metálicos, se desarrollaron materiales 

poliméricos semirrígidos, utilizándose a día de hoy polímeros 

biodegradables. El problema de algunos polímeros radica en sus 

propiedades mecánicas, debido a que no son las adecuadas para 

determinadas aplicaciones. Los materiales poliméricos  tienen 

ventajas con respecto a los otros materiales usados. Dentro de 

estas ventajas se encuentran la facilidad de fabricación con 

diversas formas, variedad en las propiedades mecánicas y cinética 

de degradación, dependiendo del uso que se quiera dar al mismo. 



2. PARTE TEÓRICA 
 

21 
 

 Materiales compuestos: El desarrollo de los materiales compuestos 

se llevo a cabo combinando un material polimérico y uno cerámico. 

De esta forma combinamos las ventajas de ambos materiales, 

minimizando sus desventajas. Mediante esta combinación 

obtenemos un material con propiedades superiores a las de los 

materiales cerámicos o poliméricos por separado. 

Los biomateriales de origen natural tienen algunas desventajas, en 

comparación con los de origen sintético. Entre ellas se encuentran la falta de 

control sobre sus propiedades físico-químicas y sus ratios de degradación, así 

como la necesidad de desarrollo de técnicas de purificación de los mismos, 

debido a la posible presencia de patógenos, unido esto a que la resistencia 

mecánica de los biomateriales de origen natural es menor que la de los de origen 

sintético. Asimismo, los polímeros sintéticos son, en la mayoría de los casos, 

más baratos de producir que los polímeros naturales. Además los polímeros 

sintéticos tienen otra ventaja con respecto a los naturales, ya que disponen de 

unas propiedades, tanto físicas como mecánicas,  predecibles y reproducibles, 

Los polímeros naturales también tienen ventajas con respecto a los de origen 

sintético, siendo la principal su mayor hidroficidad, ya que debida a ella, las 

interacciones del polímero con las células son más sencillas [7]. 

Los materiales metálicos y cerámicos han contribuido mucho al avance en 

el campo médico, principalmente en el campo de la ortopedia. Sin embargo 

tienen el hándicap de no ser biodegradables, además de disponer de una 

procesabilidad limitada. En cambio, los materiales poliméricos tiene la gran 

ventaja de tener un gran y fácil control sobre la biodegradabilidad y la 

procesabilidad [10]. 
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Los biomateriales usados hoy en día, deben tener unas características 

concretas que hagan que sean válidos para su uso en la ingeniería de tejidos. 

Las propiedades que deben tener los materiales son las siguientes [11-13]: 

 El material debe ser biocompatible, es decir, debe ser compatible 

para su uso en ambientes biológicos. 

 En caso de que el biomaterial que usemos sea biodegradable, 

debe tener una velocidad de degradación y resorción controladas y 

controlables. 

 Debe ser químicamente estable tanto el material propiamente dicho 

como sus productos de degradación. 

 El material debe ser osteoconductor y osteoinductor, es decir, debe 

ser osteoactivo. 

 No debe causar ningún tipo de molestias ni respuesta inmune de 

ningún tipo al receptor del dispositivo. 

 No debe ser tóxico, ni el material usado, ni los productos de su 

degradación. 

 Debe tener el tamaño y la forma adecuados para realizar 

perfectamente su labor. Dicho de otra forma, su diseño debe ser 

perfecto para realizar su función. 

 Deben ser reproducibles y fácilmente procesables y fabricados. 
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Como ya hemos indicado anteriormente los polímeros utilizados para su 

uso en ingeniería de materiales pueden ser, o bien polímeros naturales o 

polímeros sintéticos.  

Los polímeros naturales se pueden clasificar en: 

 Proteínas, como la seda, el colágeno, la gelatina, la elastina y la 

queratina. 

 Polisacáridos, como la celulosa, la amilasa y el dextrano. 

 Polinucleótidos, como el ADN o el ARN. 

Los polímeros naturales más utilizados en la ingeniería de tejidos son: 

 Colágeno: Utilizado con la glicosamina, se utiliza para la regeneración de 

piel y del nervio ciático, así como el menisco. Tiene la ventaja de tener un 

ratio de degradación y porosidad controlable. 

 Ácido algínico: Es un polisacárido obtenido de algas marinas, usado en la 

ingeniería de tejidos en combinación con el calcio. Su principal desventaja 

se encuentra en la falta de una estructura uniforme. 

 Chitosan o quitosano: Se trata de un polisacárido natural, con una 

estructura similar a la de la glicosamina. El chitosan tiene diversas 

aplicaciones biomédicas, como membranas para hemodiálisis, sistemas 

para liberación de fármacos, así como para la síntesis de piel artificial. 

También se utiliza para realizar recubrimientos ortopédicos y dentales. 
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 Polipéptidos: Si los utilizamos combinados con aminoácidos estos 

favorecerán la adhesión celular y tienen gran potencial para su uso en la 

ingeniería de materiales. 

 Hidroxiapatita: Es uno de los fosfatos  orgánicos más importante y ha sido 

estudiado en las décadas pasadas como material biomédico, siendo el 

componente mineral más común en el hueso humano. Esta puede ser de 

origen natural o sintético, aunque normalmente, para el uso en ingeniería 

de tejidos se utiliza la sintética. 

Los principales polímeros sintéticos utilizados en ingeniería de tejidos 

incluyen [14-16]: 

 Poliésteres: Entre los más usados, se encuentran el ácido poliglicólico 

(PGA), el ácido poliláctico o polilactida (PLA) y los copolímeros de ambos 

o PLGA. Se utilizan tanto en suturas, como en ortopedia en la fijación de 

fracturas, además de como material para la realización de scaffolds o 

andamios porosos. 

 Polianhídridos: El principal uso de este tipo de polímeros es el de la 

liberación de fármacos, debido a la rápida degradación del mismo en 

ambiente biológico. 

 Poliortoésteres: La aplicación de este tipo de polímeros es la liberación de 

fármacos. La ventaja que tienen radica en la variación del ratio de 

degradación del mismo, dependiendo de la composición, lo que los hace 

válidos para diversas velocidades de liberación de fármacos. 
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 Policaprolactonas(PCL): Estos polímeros se emplean principalmente en 

dispositivos ortopédicos, así como su uso como scaffold o andamio 

poroso. Tiene una lenta velocidad de degradación, si lo comparamos con 

otros polímeros sintéticos. 

 Policarbonatos: Se emplean mayoritariamente en la liberación controlada 

de fármacos, aunque los policarbonatos derivados de la tirosina son 

buenos candidatos para la realización de andamios porosos en la 

ingeniería de tejidos. 

 Polifumaratos: Este tipo de polímeros, a diferencia de los vistos hasta 

ahora no se presentan en forma sólida, sino en forma líquida o cemento. 

Esto es lo que los hace ideales para uso como elemento para relleno de 

defectos en la ingeniería ósea de tejidos. 

 Poliuretanos: El principal uso de este grupo de polímeros radicaen los 

implantes médicos, aunque también se pueden utilizar para elementos 

que se deban degradar. 

Dependiendo del uso que vayamos a dar al polímero, utilizaremos uno u otro, 

según sus propiedades y la exigencia que tenga el implante. Hoy en día está 

más extendido el uso de los polímeros sintéticos, en comparación con los 

polímeros naturales. 

Uno de los polímeros sintéticos más utilizados es el ácido poliláctico o 

PLA que un es termoplástico, semicristalino, biocompatible  y biodegradable 

poliéster alifático [17], ampliamente usado en aplicaciones biomédicas, tales 

como sistemas de liberación de fármacos, fijación de prótesis e ingeniería de 
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tejidos [18, 19]. Las características que hacen que sea muy usado son, 

principalmente, su alto módulo de elasticidad, su alta rigidez y la facilidad para 

ser moldeado, además de su comportamiento termoplástico y su 

biocompatibilidad, unido a la facilidad para combinarlo con otros polímeros, tanto 

biodegradables como no [20, 21]. 

El PLA es un poliéster alifático que pertenece a la familia de los ácidos 

poli-α-hidroxi ésteres. Hay varios modos de sintetizar el PLA, pero la más 

utilizada es la síntesis del mismo mediante la polimerización por apertura del 

anillo de la lactida, un éster cíclico, obteniendo así un polímero de mayor peso 

molecular, para lo que se utiliza habitualmente octoato de estaño, aprobado por 

la FDA para su uso como aditivo alimenticio. La descripción de esta reacción la 

realizó primeramente Carothers et al. [22]. 

También se utilizan otros métodos para la síntesis de PLA, como la 

policondensación. Las condiciones de este tipo de polimerización deben estar 

perfectamente controladas, por lo que la reacción se desarrollará en atmosferas 

completamente secas, a presión reducida y altas temperaturas, aunque también 

existen metodologías para sintetizar PLA a temperatura ambiente. 

  

Figura 2.1. Reacción de polimerización del PLLA. 
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El PLA es una molécula quiral, lo que quiere decir que existen dos 

estereoisómeros o enantiómeros, que darán lugar a cuatro polímeros que serán 

morfológicamente distintos: 

 El PLLA y el PDLA: estos polímeros los obtendremos si partimos de 

L-lactida o D-lactida, respectivamente. Ambos polímeros serán 

estereoregulares, siendo la molécula de uno imagen especular del 

otro. 

 A partir de la D,L-lactida podemos obtener meso-PLA o D,L-PLA, 

que tendrán forma racémica. 

El uso del PLLA para aplicaciones en humanos está aprobado por la FDA 

[23]. La temperatura de fusión  del PLLA se encuentra en un rango de entre 173 

y 178oC, y la temperatura de transición vítrea entre 60 y 65oC. Estas 

temperaturas pueden variar debido a la presencia de otros elementos. El PLLA 

tiene una gran sensibilidad térmica e hidrolítica, por lo que se degrada con gran 

facilidad [24]. 

 

Figura 2.2. Modelización de una molécula de PLLA. 

 



2. PARTE TEÓRICA 
 

28 
 

El mecanismo de degradación del PLLA es autocatalítico, no enzimático 

[25]. Al introducir el PLLA en un medio acuoso tiene lugar la degradación del 

mismo mediante la escisión por hidrólisis no enzimática de las cadenas que 

forman el polímero, dando lugar de esta forma, a productos de degradación 

como el ácido láctico, que será metabolizado por el cuerpo, lo que permite crear 

estructuras completamente reabsorbibles [26- 28]. La respiración es una de las 

principales formas de oxidación del ácido láctico, que finalmente se verá 

descompuesto en CO2 y eliminado a través de los pulmones [29]. 

El tiempo de degradación completo del PLLA puede llegar a ser mayor de 

24 meses [30], dependiendo su degradación del peso molecular del polímero, su 

cristalinidad, el pH del medio, así como las dimensiones de la muestra; también 

se verá influida por el tanto por ciento de PBS absorbido por la muestra durante 

la degradación [31-36]. La degradabilidad del polímero es muy importante, ya 

que al ocurrir, permite la penetración y crecimiento de las células [37]. Aunque 

una rápida degradación del polímero no pone únicamente en peligro el soporte 

mecánico que debe aportar el scaffold, sino que también produce una 

acumulación de materia ácida, pudiendo producir inflamaciones en el tejido 

circundante. La relación existente entre la cristalinidad y la historia térmica del 

polímero ha sido demostrada [38]. Además también influyen en la degradación 

del polímero el tratamiento posterior al que sometamos la muestra [39], así como 

otros parámetros de los scaffolds, como la porosidad, que mejora los efectos de 

la difusión en el interior del mismo. Además, con un material poroso, se facilita la 

salida de los productos de degradación del interior del polímero. 

La policaprolactona (PCL) es  un polímero biocompatible y biodegradable, 

ampliamente usado en dispositivos médicos [40, 41] La policaprolactona es un 
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poliéster alifático lineal, reabsorbible y semicristalino, con una cristalinidad que 

puede llegar al 69%, una temperatura de transición vítrea de unos -600C, y una 

baja temperatura de fusión de alrededor de 600C [42]. Además es considerado 

no tóxico y compatible con diferentes tejidos. Dentro de la familia de las lactonas 

es el polímero más ampliamente estudiado.  

La policaprolactona es un material que tiene buenas propiedades 

mecánicas y buena solubilidad con otros polímeros, siendo uno de los primeros 

polímeros sintetizados, en la década de 1930 [43]. 

 

 

Figura 2.3. Reacción de polimerización del PCL por apertura del anillo. 

 

Los principales métodos de polimerización son mediante la apertura del 

anillo, a partir del monómero cíclico ε-caprolactona, o por policondensación a 

partir de ácido 6-hidroxihexanoico. 

La unidad de celda de la policaprolactona es la ortorrómbica, dependiendo 

sus propiedades físicas, térmicas y mecánicas de varios factores, tales como su 

peso molecular y grado de cristalinidad. A temperatura ambiente es altamente 

soluble en cloroformo, benceno o tolueno. 
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La policaprolactona es un polímero que está sujeto a degradación por 

hidrólisis de sus enlaces éster, por lo que es un material polimérico, 

bioreabsorbible y biodegradable, dependiendo la cinética de degradación, en 

gran parte, del peso molecular del polímero usado [44]. Las estructuras con gran 

peso molecular emplean más tiempo en degradarse debido a que la longitud de 

las cadenas poliméricas en estos casos es mayor. Esto requerirá un mayor 

número de enlaces éster que se deberán escindir, generando de esta forma 

monómeros/ oligómeros solubles en agua, aunque debido a esto la degradación 

nos llevara más tiempo [45]. 

Durante los años setenta y ochenta, la PCL y sus copolímeros fueron 

ampliamente utilizados como dispositivos liberadores de fármacos, debido a las 

ventajas que dispone frente a otros polímeros, así como por su cinética de 

degradación y propiedades mecánicas. Para la liberación de fármacos es 

también un factor a su favor el alto tiempo de degradación. La policaprolactona 

está aprobada para su uso médico por la FDA [46] y es un material con muchas 

posibilidades para su utilización en la ingeniería ósea de tejidos, aunque en la 

mayoría de los casos lo utilizaremos junto con otros elementos [47-49].  

Como hemos indicado anteriormente, el tiempo de degradación de la 

policaprolactona en muy elevado, pudiendo llegar a ser mayor de tres años [50], 

y dependerá de factores como el peso molecular, la cristalinidad [51] o las 

condiciones de degradación, así como de su copolimerización [52], y será tan 

elevado debido a la alta cristalinidad y gran hidrofobicidad del polímero. La forma 

de la muestra, así como el tipo de cristales formados también tienen su influencia 

en el ratio de degradación del mismo, además del pH del medio de degradación 

o su hidroficidad o hidrofobicidad [53]. Este largo período de degradación ha sido 
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el responsable de que la policaprolactona haya sido olvidada durante las últimas 

décadas por la mayoría de los investigadores, pero sus buenas propiedades 

reológicas y viscoelásticas han reavivado el interés. 

La degradación natural tiene lugar inicialmente en la parte amorfa del 

polímero [54, 55], variando este mecanismo de degradación dependiendo de la 

temperatura a la que nos encontremos. La degradación se trata  de una reacción 

autocatalizada por la liberación de ácidos carboxílicos procedentes de la 

hidrólisis. El producto de degradación, el ácido capróico, se metaboliza mediante 

el ácido cíclico tricarboxílico, y se elimina mediante secreción renal [56].En la 

naturaleza existen diversos microorganismos capaces de realizar la degradación 

enzimática.  

La policaprolactona es utilizada en diferentes campos, estando entre ellos 

la ingeniería de tejidos o sistemas de liberación de fármacos, pero también como 

adhesivos en microelectrónica o embalajes, así como plastificante para el PVC 

[57-61]. 

La hidroxiapatita es una partícula bioactiva utilizada para la realización de 

scaffolds, bien mezclándola con polímeros, o bien en solitario. Está formada por 

fosfato de calcio cristalino, siendo su fórmula estequiométrica: HCa5O3P3. 

La hidroxiapatita es uno de los fosfatos  orgánicos más importante [62] y 

ha sido estudiada en las décadas pasadas como material biomédico, siendo el 

componente mineral más común en el hueso humano. Ésta puede ser de origen 

natural o de origen sintético, aunque normalmente, para el uso en ingeniería de 

tejidos se utiliza la sintética. 
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Una de las razones del éxito de la hidroxiapatita como aditivo de los 

polímeros en la ingeniería de tejido óseo, así como de otros materiales 

biocerámicos con base de fosfato cálcico, radica en la mejora de la 

osteoconductividad [63], así como de la compatibilidad de los implantes. Esto es 

debido a la alta similitud química que tiene con los materiales que se encuentran 

en el tejido óseo. También es capaz de variar la cinética de degradación del 

polímero con el que ha sido mezclada, además de aumentar considerablemente 

la resistencia a la compresión del scaffold [64]. 

Los métodos de obtención de la hidroxiapatita sintética son variados, 

debido a las crecientes aplicaciones de la misma. Dependiendo cual sea la 

temperatura de obtención de la hidroxiapatita, esta presentará  distintas 

características. La hidroxiapatita sintetizada a altas temperaturas tendrá una 

cristalinidad elevada, así como un tamaño de cristal grande. En cambio, en la 

sintetizada a baja temperatura se observa una baja cristalinidad y un tamaño de 

cristal pequeño. El método de síntesis más utilizado es la técnica de 

precipitación, aunque también son bastante utilizados el método sol-gel, o el 

método de coprecipitación [65, 66]. 

Cuando añadimos hidroxiapatita a una matriz polimérica, podemos 

convertir un polímero, que inicialmente no era bioactivo, en un polímero bioactivo 

o aumentar su bioactividad si ya lo era anteriormente, y a la vez, mejorar sus 

propiedades mecánicas [67-69]. La adición de partículas bioactivas, como la 

hidroxiapatita,  para formar un andamio, se ha comprobado que aunque mejora 

la osteoconductividad en la ingeniería ósea de tejidos (BTE),  también modifica la 

cinética de degradación [70, 71]. 
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La HA, además de ser bioactiva y biodegradable, dispone de la capacidad 

de estimulación del hueso para acelerar su crecimiento, razones por las cuales 

su uso está muy extendido en aplicaciones biomédicas y en regeneración ósea 

[72, 73].La interacción que tenga lugar entre la HA y el polímero con el que 

realicemos los scaffolds, determinará, en gran medida, las propiedades 

resultantes del scaffold. 

 

2.3.SOPORTES POROSOS Ó SCAFFOLDS. 

Podemos definir los scaffolds, andamios porosos o también denominados 

matrices tridimensionales, como las estructuras poliméricas sólidas, porosos y 

tridimensionales que se utilizan como base en la ingeniería de tejidos. Estos, 

tienen un rol único en la ingeniería regenerativa y reparadora. Como ya hemos 

indicado, muchos materiales biocompatibles tienen potencial para ser usados en 

la construcción de scaffolds. 

Los scaffolds deben de cumplir unas determinadas funciones, que los haga 

validos, siendo las principales las de dirigir y facilitar el crecimiento y la migración 

de las células que se encuentran localizadas en el tejido alrededor del mismo, 

promoviendo de esta forma la formación del nuevo tejido [74]. Los scaffolds 

deben: 

 Promover la interacción entre las células insertadas y el material 

utilizado para su fabricación. Además deben facilitar la adhesión 

celular entre ellos. 
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 Permitir el transporte de nutrientes y factores que permitan la 

proliferación y diferenciación celular. 

 Ser biodegradables, con una velocidad de resorción controlada. 

 Provocar un grado mínimo de inflamación y toxicidad, tanto a la 

hora de realizar el implante, como en su degradación in vivo. 

Como ya hemos indicado anteriormente, los materiales utilizados para la 

fabricación de scaffolds pueden ser sintéticos o naturales, degradables o no 

degradables, dependiendo del uso que vayamos a darle. Las propiedades de los 

distintos polímeros dependerán de su composición, estructura y disposición de 

sus componentes. Los andamios utilizados en la ingeniería de tejidos desarrollan 

muchas funciones, y la que tendrá durante la formación del tejido dependerá de 

las características específicas del polímero elegido. 

Los biomateriales usados para la fabricación de scaffolds deben promover 

la formación de un nuevo tejido, para lo que deben tener unas características 

que los hagan adecuados [75-83]: 

 Deben ser biocompatibles, es decir, deben integrarse en el tejido del 

huésped sin que aparezca respuesta inmune debido al mismo. 

 Los materiales usados en la fabricación del scaffold, así como su diseño 

juegan un papel muy importante en la ingeniería de tejidos. 

 Los scaffolds fabricados deben ser tridimensionales, con una forma 

específica para ayudar al crecimiento de órganos y tejidos 

tridimensionales. 
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 Deben ser muy porosos, con una estructura de poros interconectada, para 

permitir y promover el transporte de nutrientes y para facilitar que tenga 

lugar la proliferación y diferenciación celular, e inducir la migración celular 

de un punto a otro. Además, de esta forma también se consigue la 

evacuación de los residuos metabólicos generados por las células y por la 

degradación del scaffold mas fácilmente. 

 Deben ser biodegradables, con una velocidad de resorción controlada. El 

ratio de resorción debe ser parecido al ratio de formación del tejido a 

sustituir, para que, cuando el tejido esté completamente formado, el 

scaffold no realice trabajo sobre el mismo. 

 No deben ser tóxicos ni carcinógenos, ni el scaffold ni los productos que 

aparecen en la degradación de los mismos. 

 El tamaño de poro que tengamos en el scaffold debe ser el necesario para 

el tipo del tejido que pretendamos sustituir. Ni demasiado grande ni 

demasiado pequeño, dependiendo del uso que se le vaya a dar. Los 

tamaños de poro grande serán ideales si lo que buscamos es reemplazar 

tejido muscular. En cambio, si lo que necesitamos es reemplazar tejido 

óseo, se necesitarán tamaños más pequeños. 

 Debe tener un alto ratio área-superficie, para facilitar la interacción entre 

las células y la superficie y ayudar al anclaje celular. 

 La superficie de los scaffolds debe ser la adecuada, tanto topográfica 

como químicamente, para permitir y facilitar la adhesión, diferenciación y 

proliferación celular. Las propiedades químicas idóneas de la superficie 
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ayudaran a la adhesión celular, mientras que las propiedades topográficas 

tendrán relación con el proceso de osteoconducción o migración celular. 

 Las propiedades mecánicas de los scaffolds deben ser similares a las del 

tejido a sustituir, mientras dure la formación del mismo. 

 El implante no debe causar ni molestias ni infecciones al huésped. 

 Los scaffolds deben ser químicamente estables, tanto el scaffold 

propiamente dicho, como los productos de su degradación. 

 En caso de que el scaffold tenga fibras, estas deberán tener una 

disposición adecuada para dirigir la orientación tanto de las células como 

del nuevo tejido a formar. 

 El éxito de un biomaterial depende, en gran parte, de la unión entre el 

tejido y la superficie del biomaterial. Tanto la topografía, como el grado de 

hidroficidad o hidrofobicidad de la superficie del material serán muy 

importantes en esta unión. 

 El material ideal para la realización de un scaffold debe ser fácilmente 

reproducible en la forma que sea necesaria. 

 

2.4. TÉCNICAS DE FABRICACIÓN DE SCAFFOLDS. 

Dependiendo de la técnica que utilicemos para la realización de los 

scaffolds, además del polímero y disolvente utilizados, estos poseerán unas 

características u otras. Aunque algo importante que debemos tener en cuenta es 
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que la técnica de fabricación utilizada no afecta a las diferentes propiedades que 

debe tener, como la biocompatibilidad. 

Los materiales utilizados pueden ser naturales o sintéticos, aunque los 

materiales que utilicemos deben de estar aprobados por la FDA [84, 85] para su 

uso en humanos. 

Las propiedades mecánicas de los scaffolds son especialmente 

importantes cuando el tejido a regenerar es un tejido duro, como el hueso o el 

cartílago. Hay muchas características de un scaffold que pueden hacer que las 

propiedades mecánicas del mismo sean afectadas. Entre ellas están la 

porosidad, la forma de procesarlo, el peso molecular del material que lo forma, 

así como su cristalinidad. La forma de un scaffold también influye en sus 

propiedades mecánicas. 

Existen diferentes técnicas de fabricación de scaffolds. Las principales 

utilizadas hoy en día son [86- 92]: 

 Unión de fibras (Fiber Bonding): Con esta técnica obtenemos scaffolds en 

forma de fibra. Esta técnica de fabricación es utilizada, también, para la 

producción de suturas biodegradables utilizadas como suturas en 

medicina. Mediante esta técnica de fabricación obtenemos fibras que 

poseen una gran porosidad y área. 

Una técnica similar es utilizada para la fabricación de scaffolds con forma 

tubular. La elección del disolvente, así como la inmiscibilidad de los 

polímeros usados y la diferencia en sus temperaturas de fusión son las 

mayores restricciones de esta técnica. 
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 Gel casting: El desarrollo de esta técnica vino dado por la necesidad de 

evitar los inconvenientes que se encontraron con la de la unión de fibras. 

Para la fabricación mediante esta técnica realizaremos, primeramente una 

disolución con el polímero utilizado, para posteriormente eliminar el 

disolvente, con lo que el resultado será el scaffold. En la mayoría de los 

casos, para obtener una porosidad concreta se utilizan porógenos como el 

cloruro sódico. 

También podemos aplicarle distintos tratamientos térmicos, con lo que 

podremos preparar distintos soportes porosos en cuanto a porosidad, 

tamaño de poro o cristalinidad, en función de su utilización. 

Mediante esta técnica se pueden obtener scaffolds con forma de 

membrana o film, con porosidades superiores al 93%, con una estructura 

de poros interconectada. 

Esta técnica tiene también limitaciones ya que el scaffold producido es 

quebradizo, con lo que dependiendo del uso que le vayamos a dar puede 

que no sea apropiado. Además mediante esta técnica no podemos 

fabricar scaffolds tridimensionales directamente, ya que obtenemos un 

film, con lo que tendremos que laminar o fundir la membrana obtenida 

para a adecuarse a la forma necesitada. 

 Liofilización (Freeze drying): Con este método de fabricación obtenemos 

scaffolds  con una porosidad y tamaño de poro variable. Para la 

fabricación inicialmente realizaremos una emulsión con el disolvente 

utilizado y el polímero, para posteriormente realizar la liofilización de la 

emulsión realizada y separar el disolvente del polímero. Mediante esta 
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técnica se obtiene una superficie de poro mayor y un tamaño de poro 

menor. 

 Separación de fases (Phase separation): Inicialmente este método se 

utilizo para resolver el problema de la liberación de fármacos, para 

posteriormente ser utilizado en la fabricación de scaffolds. 

Primeramente se disolverá el polímero en el disolvente a baja 

temperatura. Tras esto, enfriamos controladamente la disolución para 

propiciar una separación de fases líquido-líquido. A continuación se enfría 

para crear un sólido bifásico. Entonces el disolvente solidificado es 

eliminado mediante un proceso de sublimación, transformándose el 

espacio ocupado inicialmente por el disolvente en los poros. 

 Laminación de membranas (Membrane lamination): Mediante esta técnica 

obtendremos materiales muy porosos con formas determinadas. Se 

producirán inicialmente membranas con la forma necesaria para realizar 

el mismo. Posteriormente, tras la obtención de diferentes capas, iremos 

uniendo cada una de las membranas obtenidas, hasta la consecución de 

la forma y tamaño deseado. 

 Moldeado por fusión (Melt molting): Es un método que tiene ventajas 

sobre el método de laminación. Primeramente introduciremos un 

porógeno, gelatina en la mayor parte de los casos, en un molde de teflón. 

A continuación verteremos el polímero en forma de polvo o granza en 

dicho molde. Una vez vertido el polímero, calentamos el molde por encima 

de la temperatura de fusión del mismo. Una vez solidificada la mezcla, la 
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separamos del molde, y la introducimos en un medio donde el porógeno 

sea soluble, para deshacernos de esta forma del mismo. 

Con este método se puede variar la forma del scaffold, así como su 

porosidad y tamaño de poro con facilidad. Además se pueden añadir con 

facilidad partículas bioactivas, y se pueden satisfacer los requerimientos 

de cualquier tipo de scaffolds. 

 Extrusión: Este método, a pesar de ser muy utilizado en los procesos 

industriales, no está muy extendido en la fabricación de scaffolds. 

Usualmente se suele utilizar en combinación con el método de solvent-

casting, para la producción de scaffolds tubulares.  

El principal parámetro que define este método es la temperatura de 

extrusión necesaria. Cuanto mayor es ésta, menor será la presión para 

realizar la misma, a no ser que las temperaturas de extrusión utilizadas 

sean muy elevadas. 

 Impresión 3D (3D printing): Mediante este método se pueden crear 

scaffolds tridimensionales con formas muy complejas. Pertenece a la 

familia de las técnicas conocidas cono SFF (Solid Freform Fabrication), 

entre las que se encuentran también la estereolitografía y el laser 

sintering. 

Para realizar un scaffold mediante esta técnica se depositará inicialmente 

un aglutinador mediante la impresión del mismo. Posteriormente 

introduciremos el polímero en forma de polvo en un cilindro, y se 

espolvoreará el mismo sobre el aglutinador. Este proceso se repetirá 
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hasta que el scaffold que queramos construir esté acabado. La forma del 

aglutinador impreso la controlaremos mediante un diseño CAD/CAM 

previamente realizado. Si queremos aumentar la porosidad del scaffold 

podemos incorporar materiales porógenos como el cloruro de sodio. 

Además los poros que aparecen en los scaffolds realizados mediante este 

método son longitudinales e interconectados. 

 Saturación con gas (Gas foaming): Con esta técnica de fabricación se 

crean soportes porosos sin la necesidad de utilizar disolventes orgánicos, 

con las ventajas que esto conlleva. En el proceso de fabricación mediante 

saturación con gas, se comprime inicialmente el polímero a utilizar, para 

posteriormente exponerlo a dióxido de carbono (CO2) a alta presión, que 

dará lugar  a la formación de poros.  

Esta técnica se utiliza en muchas ocasiones en combinación con la de 

arrastre de partículas, que consiste en la eliminación de los porógenos 

utilizados mediante disolución de los mismos. 

 Espumas de materiales compuestos polímero/material cerámico (Polymer/ 

ceramic composite foams): En esta técnica se añaden elementos 

cerámicos al polímero, para mejorar las propiedades mecánicas del 

scaffold resultante. Para ello se introducen unas fibras del material 

compuesto con un porógeno en una disolución realizada con el polímero.  

La técnica también se puede llevar a cabo realizando una emulsión con el 

disolvente, el polímero y las fibras, para posteriormente retirar el 

disolvente mediante la técnica de liofilización. 
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 Polimerización in situ: En todas las técnicas vistas hasta ahora, la 

fabricación del scaffold se realizaba fuera del cuerpo receptor del mismo. 

En algunos casos, como en el caso de la cirugía ortopédica ósea, es 

necesario realizar la restauración inmediatamente e in situ. Para esto, se 

inyecta el polímero en forma de líquido o cemento en el miembro a 

restaurar, pudiendo modelarlo con la forma que sea necesaria. 

 Electrohilado (Electrospinning): Para la realización de scaffolds mediante 

esta técnica se aplica un campo eléctrico con un alto voltaje, de entre 1 y 

10 KV entre un capilar metálico que contiene la solución polimérica y el 

electrodo colector. Mediante esta técnica se puede cambiar la porosidad y 

el tamaño de scaffold con facilidad. 

 

2.5. FACTORES QUE INFLUYEN EN LA DEGRADACIÓN. 

La degradación es un factor muy importante a tener en cuenta a la hora 

de la elección del material para la fabricación de un scaffold, ya que la velocidad 

de degradación debe ser muy similar a la velocidad de formación del tejido. 

La degradación de cualquier polímero depende de varios factores, sobre 

los cuales podremos actuar, y de esta forma adecuaremos el scaffold a las 

necesidades del tejido que va a reemplazar. Los factores que afectan a la 

degradación son [94]: 

 El peso molecular del polímero utilizado. 

 La cristalinidad inicial del polímero. 
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 La forma y el tamaño del scaffold, así como el tamaño del poro del mismo. 

 La composición de los materiales con los que se realice el polímero, es 

decir, si es un polímero o un copolímero. 

 La temperatura y el pH del ambiente en el que se degrada también es 

importante. 

 La hidroficidad o hidrofobicidad del polímero usado. 

 La estructura química del mismo. 

Además, la técnica utilizada en la realización del scaffold también tiene 

influencia en la degradación del polímero. 

Una perfecta comprensión de la cinética de degradación de los scaffolds es 

muy importante, ya que la velocidad de degradación debe ser similar a la 

velocidad de formación del tejido para no poner en peligro el mismo. En caso de 

que la velocidad de degradación del scaffold sea mayor que la velocidad de 

formación del tejido, no solo pondríamos en peligro la estabilidad estructural del 

tejido en formación, sino que podría causar una acumulación de productos de 

degradación, produciendo una respuesta inflamatoria en los tejidos circundantes 

[95]. 
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3.1. CALORIMETRÍA DIFERENCIAL DE BARRIDO (DSC).  

La calorimetría diferencial de barrido, o DSC, es una técnica de análisis 

térmico en la cual la diferencia de calor transmitido entre una muestra y una 

referencia es medida en función de la temperatura. Esta técnica fue 

desarrollada por E.S. Watson y M.J. O´neill en 1962. Tan solo dos años 

después apareció el primer equipo de medida [1]. 

El análisis térmico se ocupa de la medida de los cambios ocurridos  en las 

propiedades físicas o químicas en función de la temperatura, detectando de 

esta forma, en los elementos analizados fenómenos físicos, como la fusión o 

la cristalización, así como reacciones químicas, como la oxidación o la 

degradación.La calorimetría diferencial de barrido mide las temperaturas y los 

flujos de calor asociados a transiciones, en función del tiempo y la 

temperatura [2-5], representándolos en un termográma.  

Según la norma ASTM E 473, la definición de DSC es la siguiente: “la 

calorimetría diferencial de barrido es una técnica que mide la diferencia de 

energía entre un material y una referencia en función de la temperatura, 

cuando se someten tanto al material como a la referencia a un programa 

controlado de temperatura”. 

El DSC proporciona una importante información que se puede emplear 

para caracterizar materiales, diseño de productos, seleccionar los mejores 

materiales para una aplicación especifica, predecir las prestaciones de un 

producto, optimizar las condiciones de un proceso, y mejorar la calidad. 
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En la Figura 3.1 se presenta el diagrama de la sección recta de la célula 

DSC estándar. La célula se basa en un diseño de "flujo de calor" que emplea 

un disco de constantan como medio principal de transferencia de calor a la 

muestra y referencia de posición. La muestra contenida en un crisol metálico, 

en la mayor parte de los casos aluminio, y la referencia (un crisol vacío) se 

colocan en una plataforma elevada que tiene el disco de constantan. 

Conforme se transfiere calor al disco, se mide la diferencia de flujo de calor 

entre la muestra y la referencia mediante los termopares formados por la 

unión del disco de constantan y las obleas de cromel que están en la cara 

opuesta de la plataforma. Esta medida continua y directa de la temperatura de 

la muestra significa una gran repetitividad en las temperaturas de las 

transiciones y una precisión no disponibles en ningún otro diseño de DSC de 

flujo de calor o de compensación de energía que determinan la temperatura 

de la muestra mediante cálculo. La temperatura del ambiente que rodea la 

muestra se controla mediante un sofisticado control de temperatura de 

retroalimentación (feed-back) programado con su propio sistema de termopar 

colocado en el bloque de calentamiento.  

Esto permite que la temperatura de la muestra se mantenga constante o 

suba o baje a una velocidad preprogramadas. Es necesario un ambiente 

uniforme y térmicamente estable que asegure una excelente planitud de la 

parte central de la curva de referencia y una excepcional sensibilidad (relación 

señal/ ruido). 

La técnica permite obtener precisiones cercanas al 0,1% en la medición 

de calor y de 0,05 ºC para la temperatura, con ratios de calentamiento entre 

los 0,1 y 200 ºC por minuto, y rangos de temperatura desde -180 hasta725 ºC, 
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además, si bien la sensibilidad térmica es difícil de estimar, se pueden 

observar efectos tan pequeños como 1,0 µJ.s-1. 

 

 

Figura 3.1. Sección recta de la Célula DSC. 

 

En un DSC de “flujo de calor”, la muestra del material, encapsulado, se 

coloca junto a otra capsula vacía, utilizada como referencia en unos discos 

termoeléctricos en un horno. A medida que la temperatura del horno va 

variando, normalmente de forma lineal, el calor se transfiere a la muestra y a 

la referencia a través de los discos termoeléctricos. La diferencia entre el flujo 

de calor de la muestra y el de la referencia es medida mediante unos 

termopares usando la equivalencia térmica de la ley de Ohm. 
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   q = ΔT/R      (3.1) 

donde q es el flujo de calor de la muestra. 

ΔT diferencia de temperatura entre la muestra y la referencia. 

R la resistencia  del disco termoeléctrico. 

Esta simple relación no tiene en cuenta, sin embargo, los flujos de calor 

externos a través del sensor, o entre el sensor y la cápsula de la muestra. El 

sensor de la célula consta de un cuerpo separado con plataformas elevadas 

para contenerla muestra y la referencia. Las plataformas están conectadas al 

bloque de calentamiento (base) por tubos de paredes finas que crean 

resistencias térmicas entre las plataformas y la base. Detectores de área 

(termopares) en la parte inferior de la plataforma miden la temperatura de la 

muestra y de la referencia. Un tercer termopar mide la temperatura en la base. 

 

3.1.1. Preparación de muestras. 

Para los ensayos de calorimetría hemos utilizados cápsulas de aluminio 

del tipo Tzero donde se introduce una cantidad de entre 4 y 11 miligramos de 

muestra. 

Las características térmicas de los polímeros se determinaron mediante 

un calorímetro diferencial de barrido (DSC, Q200 de TA Intruments) equipado 

con un enfriador, empleándose como gas de purga nitrógeno, con el fin de evitar 

la degradación termo-oxidativa de las muestras durante los experimentos.  
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Figura 3.1. Cápsulas utilizadas en el DSC. 

 

Las muestras se someten a un calentamiento desde -20 ºC hasta 150 ºC, 

con una velocidad de 10 ºC/ minuto, y a continuación a un proceso de 

enfriamiento hasta -20 ºC, con una velocidad de 20 ºC/ minuto, para finalizar con 

un calentamiento hasta la temperatura de 150 ºC y con una velocidad de 10 ºC/ 

minuto. 

Tras estos ciclos de calentamiento y enfriamiento obtenemos los 

termogramas de los cuales, tras su análisis, extraemos las entalpías de fusión,  

la temperatura de fusión y temperatura de transición vítrea. Con las entalpías de 

fusión podremos calcular la cristalinidad usando la siguiente fórmula: 

   %C=
   

   
          (3.1) 
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siendo: 

 %C el tanto por ciento de la cristalinidad del scaffold. 

 Δhf la entalpía de fusión del scaffold  

Δh0 la entalpía de fusión de un polímero que sea 100 % cristalino, para el cual 

utilizaremos los valores 136 J/ g [6, 7] para el PCL y 93 J/ g [8- 10] para el PLLA. 

 

 

Figura 3.2. Prensa utilizada para el cierre de las cápsulas. 
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Figura 3.3. DSC Q-200. 

  

 Se recomienda utilizar como gases de purga aire, argón, helio, nitrógeno 

u oxígeno. 

 

3.2. MICROSCOPÍA ELECTRÓNICA DE BARRIDO (SEM). 

   El funcionamiento de un microscopio electrónico de barrido se basa en 

la formación de una imagen de barrido, obteniendo de esta forma información 

sobre la superficie de la muestra, o para muestras más gruesas de las 

estructuras cercanas a la superficie [11]. 
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    Su funcionamiento básico se basa en enviar un haz de electrones sobre 

la muestra que queremos observar, y comprobar la interacción entre ambos 

mediante los detectores adecuados. Al bombardear la superficie de un sólido 

con un haz electrónico tienen lugar varios fenómenos, tales como la emisión 

de una parte de la radiación incidente, o como la emisión de luz o electrones 

secundarios. La imagen se crea utilizando la señal obtenida por un detector de 

los electrones secundarios obtenidos. Los electrones secundarios son 

electrones con poca energía, ya que disponen de menos de 50 eV de energía. 

Estos, al interaccionar con la materia sufren mayor dispersión que los haces 

de luz, y al ser ésta mayor y la penetración de los electrones muy pequeña, 

los haces de electrones no llegarán a la superficie de la muestra a analizar. 

Para evitar dicha dispersión los microscopios electrónicos deben liberar el 

camino que deben seguir los electrones hasta la muestra. Para ello es 

necesario que exista el vacío, así como un sistema que garantice el mismo 

dentro de la columna. Este vacío deberá ser como mínimo  de 10-3 Pa. 

Un microscopio electrónico de barrido está compuesto por [12]: 

 Un cañón de electrones o emisor de electrones. Los electrones que 

formarán el haz que enviamos sobre la muestra  se deben generar con un 

emisor adecuado. En la mayoría de los casos este emisor se trata de un 

filamento de wolframio. Hoy en día es también cada vez más utilizado un 

emisor de hexaboruro de lantano (LaB6), que tiene ventajas e inconvenientes 

con respecto a los filamentos de wolframio. En el campo de las ventajas se 

encuentran la mayor duración y brillo. Como inconveniente principal destaca la 

necesidad de un vacío más alto para poder trabajar con él. 
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   También podemos emplear un cañón de electrones basado en el efecto 

de emisión de campo. Si lo comparamos con las anteriores técnicas esta 

última es capaz de producir una mayor densidad de corriente. El problema 

que plantea es el pequeño tamaño de la zona emisora, con lo que únicamente 

resulta útil para trabajar con imágenes producidas por electrones secundarios. 

 Un sistema de lentes magnéticas, situadas en la columna, que son 

las encargadas de direccionar los electrones, ya que una vez producidos los 

electrones necesitamos producir un haz fino para enfocarlo sobre la muestra. 

Para ello utilizamos un conjunto de lentes magnéticas convencionales, que 

mediante la utilización de campos magnéticos son capaces de redireccionar y 

producir el haz necesario. En la columna, en la que están situadas estas 

lentes magnéticas tiene que existir el vacío, como hemos comentado 

anteriormente, para que el haz de electrones llegue sin problema a la 

superficie que queremos estudiar. 

 Un sistema de barrido, para que el haz de electrones formado 

realice el recorrido del barrido sobre la superficie de la muestra. Esto se 

consigue mediante la interacción de distintos campos magnéticos con el haz 

electrónico. 

 Un sistema adecuado de detección. Cuya función es la de recoger 

las señales que produce la interacción del haz electrónico con la muestra, 

para formar así la imagen resultante del barrido. 

 

El resultado del estudio de la muestra, y de la interacción del haz de 

electrones con la misma producirá una imagen o micrografía. 
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Figura 3.4. Componentes de SEM. 

 

3.2.1. Preparación de muestras. 

 

Figura 3.5. Muestras metalizadas 
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Las muestras fueron recubiertas con una fina capa de oro de una micra 

aproximadamente mediante la técnica de sputtering y en alto vacío para que 

fueran conductoras. Se colocaron en un portamuestras pegándolas con una cinta 

adhesiva de grafito por las dos caras, que además es conductora.  

El SEM utilizado para obtener las micrografías es de la casa comercial 

JEOL JSM-6400. 

 

Figura 3.6. Metalizador. 

 

3.3. CROMATOGRAFÍA DE PERMEACIÓN DE GEL (GPC). 

La cromatografía de permeación de gel o Gel Permeation Cromatography 

(GPC) en una técnica cromatográfica de exclusión por tamaño o Size 
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Exclusion cromatography (SEC) que nos posibilita conocer la distribución de 

pesos moleculares promedio en peso (Mw),  el peso molecular promedio en 

número (Mn) y el índice de polidispersidad (I=Mw/ Mn) de un polímero. Se trata 

de una cromatografía de columna, en la que la fase móvil es el polímero en 

disolución, generalmente se utiliza tetrahidrofurano (THF) como disolvente, 

que se hace fluir a través de una columna rellena con un gel microporoso con 

una distribución de poros perfectamente definida, y cuya elección dependerá 

de la resolución y el peso molecular del polímero a fraccionar, que constituye 

la fase estática. 

El gel tiene la función de tamiz molecular, y separa las macromoléculas en 

función de su tamaño, teniendo las moléculas de mayor tamaño acceso 

únicamente a los poros mayores eluyendo antes, mientras que las de menor 

tamaño se quedan retenidas en el gel tardando más tiempo, produciéndose de 

este modo una elución gradual en función del tamaño molecular de mayor a 

menor tamaño, pudiendo detectarse, mediante un detector adecuado la 

concentración del polímero, como podemos observar en la Figura 3.5. De este 

modo podemos relacionar la concentración y el peso molecular, lo que nos 

permite determinar la distribución de pesos moleculares de la muestra. 

El equipo utilizado consta de dos columnas, siendo una la de referencia y 

haciendo circular por la otra la muestra. Las muestras eluídas se detectan 

mediante un sensor, habitualmente un refractómetro diferencial, que realiza la 

comparación entre la muestra de referencia y la muestra problema, lo que nos 

permite obtener un cromatograma con información sobre los pesos 

moleculares. 
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En realidad lo que medimos mediante esta técnica es el volumen eluído 

(Ve), mediante el cual calculamos los pesos moleculares (M) que 

corresponden a dicho volumen, aplicando la siguiente ecuación: 

  Log M = A – B.Ve      (3.2) 

siendo  A y B constantes que dependen del polímero y disolventes utilizados, 

temperatura o cromatógrafo usado.  

Antes de utilizar el equipo deberemos calibrarlo, pudiéndose utilizar para 

ello una serie de patrones de muestras monodispersas del mismo polímero 

que estamos utilizando o utilizando muestras con una distribución de pesos 

moleculares conocida. El sistema utilizado es el calibrado universal, que se 

basa en la separación por tamaños moleculares, por lo que será posible 

obtener una relación entre el volumen de elución y tamaño molecular, 

independiente del polímero utilizado.  

El volumen hidrodinámico (VH) de una macromolécula se mide mediante 

su viscosidad intrínseca (η): 

  VH = [η] M       (3.3) 

Se supone que a igual volumen hidrodinámico el volumen de elución será 

el mismo, a pesar de ser dos polímeros químicamente distintos. El volumen 

hidrodinámico (VH) y el volumen de elución (Ve) se relacionan mediante la 

siguiente fórmula: 

 log VH = log ([η]. M) = A – B.Ve     (3.4) 
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Figura 3.5. Principio de funcionamiento de una columna GPC. 

 

Se debe tener en cuenta que cada columna tendrá sus propios límites de 

exclusión y permeación total, lo que nos indicará el tamaño máximo y mínimo 

que podrán discriminar [13]. 

 

3.3.1 Preparación de muestras. 

Se preparó una pequeña cantidad de disolución de polímero en THF y se 

almacenó en una jeringuilla para poder inyectarla en la columna y medir así los 
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tiempos de elución. La concentración a utilizar depende principalmente del peso 

molecular y viscosidad de la muestra mientras la cantidad puede depender del 

equipo, la columna, así como del caudal utilizado. Se determinó el peso 

molecular promedio en peso (Mw), el peso molecular promedio en número (Mn) y 

el índice de polidispersidad (I= Mw/ Mn), mediante el uso de un cromatógrafo de 

permeación de gel (GPC, Perkin Elmer 200). Para ello las muestras fueron 

disueltas en tetrahidrofurano (THF) al 2 % y se utilizó un refractómetro diferencial 

Perkin Elmer 200 como detector. La calibración se realizó de acuerdo a los 

estándares del poliestireno con un caudal de 1 ml/ min. Se utilizaron cuatro 

columnas Phenogel (Phenomenex) en serie con un tamaño de partícula de 5 µm.  

 

3.4. ESPECTROSCOPÍA INFRARROJA POR TRANSFORMADA DE 

FOURIER. (FTIR). 

La espectroscopía infrarroja permite identificar los grupos funcionales 

presentes en la molécula y las interacciones existentes, lo que posibilita obtener 

una caracterización orientativa del producto que estamos analizando. Si 

quisiéramos determinar la estructura química de los compuestos deberíamos 

complementar esta técnica con otras como la resonancia magnética nuclear.  

La mayoría de equipos de espectrometría infrarroja se basan en el empleo 

del interferómetro de Michelson, los principales elementos son: una fuente 

luminosa, el propio interferómetro y un detector. Como se puede ver en la Figura 

3.6, el interferómetro de Michelson está formado por un divisor de haz, que no es 

más que un espejo semirreflejante colocado con una inclinación de 45º y que 

divide el haz emitido por la fuente en dos haces iguales pero perpendiculares. 
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Uno de los haces incide sobre un espejo fijo y el otro sobre un espejo móvil que 

se puede desplazar a velocidad constante con la ayuda de un motor. Finalmente 

los haces se recombinan de nuevo en el divisor creando una interferencia que 

será constructiva o destructiva en función de la posición del espejo móvil 

respecto al fijo. 

 

Figura 3.6. Interferómetro de Michelson. 

 

El haz resultante pasará por la muestra donde se dará una absorción 

selectiva de longitudes de onda y llegará finalmente al detector. El 

interferograma obtenido contiene la absorción completa de la muestra para 

cada longitud de onda por la correspondiente disminución de intensidad 

luminosa, o lo que es lo mismo, se capta la radiación de todo el espectro 

simultáneamente, por eso el barrido es tan corto. Este interferográma (Figura 

3.7) será digitalizado y un ordenador desarrollará el cálculo de la Tranformada 

de Fourier para obtener un espectro de absorbancia o transmitancia de la 

muestra problema [14]. 



3. TÉCNICAS EXPERIMENTALES 
 

75 
 

 

Figura 3.7. Interferográma típico.  

 

Como interesa el espectro producido únicamente por la muestra, es 

necesario restar el espectro total resultante de la distribución del fondo (que 

depende de la fuente emisora, las características del equipo y las impurezas 

del ambiente), lo que puede realizarse si justo antes de realizar el espectro de 

la muestra se realiza un espectro en blanco (backup) que se resta del 

obtenido para la muestra. 

  

3.4.1. Preparación de las muestras. 

La técnica de ATR (Attenuated Total Reflactance) o RTA (Reflexión Total 

Atenuada) es la técnica más utilizada en conjunción con la técnica de FTIR, 

siendo de mucha utilidad para hallar los espectros infrarrojos de muestras que 

son difíciles de tratar para someterlas a un análisis FTIR. 
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Esta herramienta nos permite hacer análisis tanto cualitativos como 

cuantitativos sin prácticamente necesidad de preparación y con una alta 

velocidad. Debido a la limitada penetración de la onda en la muestra, ésta 

debe estar en contacto con el prisma, encontrando en el accesorio ATR, 

elementos para aplicar presión de la muestra sobre el prisma. 

 

 

Figura 3.8. Accesorio ATR. 

 

La gran ventaja que tiene esta técnica es la escasa preparación requerida 

para las muestras a analizar, únicamente teniendo que asegurar que el 

contacto entre la muestra y el prisma es correcto.  
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Figura 3.9. Esquema de funcionamiento del ATR. 

 

Los espectros infrarrojos han sido realizados con un FTIR Thermonicolet 

Avatar 370, utilizando un ATR con un cristal de ZnSe. Se realizaron 32 

repeticiones del escaneado entre las longitudes de onda de 4000 y 650 cm-1, con 

una resolución 4 cm-1. 

 

3.5. PROPIEDADES MECÁNICAS. 

Las propiedades mecánicas pueden definirse como aquellas que tienen 

que ver con el comportamiento de un material bajo fuerzas aplicadas [15]. Estas 

se expresan en términos de cantidades que son funciones del esfuerzo o de la 

deformación o ambas simultáneamente. Las fundamentales son la resistencia, la 

rigidez, la elasticidad, la plasticidad y la capacidad energética. La resistencia de 

un material se mide por el esfuerzo según el cual desarrolla alguna condición 

limitativa específica, siendo las principales condiciones limitativas o criterios de 

falla la terminación de la acción elástica y la rotura [16].  
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Tres factores se encuentran involucrados en la definición de la manera en 

que la carga se aplica: la clase de esfuerzo inducido, la velocidad a la cual la se 

aplica la carga y el número de veces que es aplicada. Existen cinco tipos 

primarios de cargas en los ensayos mecánicos; según lo dictado por la condición 

de esfuerzo a inducir: tensión, compresión, corte directo, torsión y flexión.  

Con respecto al ritmo según el cual se aplica, los ensayos pueden 

clasificarse en tres grupos. Si la carga es aplicada durante un período de tiempo 

relativamente corto, pero con lentitud suficiente para que pueda considerarse 

que la rapidez del ensayo tenga un efecto prácticamente despreciable sobre los 

resultados, el ensayo se denomina estático.  

Si la carga es aplicada muy rápidamente de modo que el efecto de la 

inercia y el factor tiempo queden involucrados, los ensayos se llaman dinámicos. 

Si la carga es sostenida durante un largo período, el ensayo se denomina de 

larga duración.  

Con respecto al número de veces que la carga es aplicada, los ensayos 

pueden clasificarse en dos grupos: En el primer grupo, el cual incluye el mayor 

número de ensayos realizado, una sola aplicación de carga constituye el ensayo. 

En el segundo grupo, la carga se repite muchas veces, millones si es necesario.  

 

3.5.1. Preparación de muestras. 

La medición de las distintas propiedades mecánicas se ha realizado en 

una máquina de medición universal INSTRON modelo 4502(Reino Unido). Los 
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soportes porosos fueron cortados en discos de 11 mm de diámetro, con un 

espesor de 2 mm. El módulo de compresión se definió como el módulo lineal 

inicial, y el límite elástico se determino mediante la intersección de dos tangentes 

de la curva tensión-deformación alrededor del límite de elasticidad. 
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Para realizar los soportes porosos de este estudio, hemos utilizado 

dos polímeros: la poli-L-lactida y la poli-ε-caprolactona. La poli-L-lactida o 

PLLA, tiene menos de un 0,01 % en contenido residual de disolvente, y 

menos de un 0,1 % de monómero residual y ha sido suministrada por la 

casa Biomer L 9000 (Alemania). En lo referente a la poli-ε-caprolactona 

fue proporcionada por la casa PURAC BIOMATERIALS PURASORB 

(Holanda). 

Ambos polímeros fueron purificados disolviéndolos en cloroformo 

antes de su utilización. Podemos observar sus pesos promedios en 

número, así como en peso, además del índice de polidispersidad de los 

mismos, calculados mediante GPC en la Tabla 3.1. 

 

Polímero Mn Mw I =Mw/Mn 

PLLA 95680.8 141940.8 1.4835 

PεCL 79760 130490 1.636 

 

Tabla 4.1. Pesos moleculares promedio en número y promedio viscoso e 

índices de polidispersidad de los polímeros utilizados. 

 

 En la realización de la disolución de los polímeros hemos utilizado 

1,4 dioxano, cloroformo y agua destilada en diferentes proporciones. El 

1,4 dioxano está estabilizado con 22 ppm de BHT (Butilhidroxitolueno), 

con un máximo del 0,5 % y un  peso molecular de 119,38 g/ mol. El 
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cloroformo, triclorometano o tricloruro de etilo se ha estabilizado con 

etanol, con un máximo de 0,2 % y un peso molecular de 88,11 g/ mol. El 

agua destilada tiene un peso molecular de 18,016 g/ mol. Todos los 

disolventes han sido suministrados por la casa PANREAC S.A. de 

Barcelona y destilados antes de su utilización. 

También hemos utilizado nanohidroxiapatita como agente bioactivo, 

tiene un tamaño menor de 200 nm, y un peso molecular de 502,31 g/ mol 

y ha sido suministrada por la casa ALDRICH-CHEMISTRY de SIGMA –

ALDRICH. 

Para realizar la degradación se utilizó una solución tampón salina 

(PBS) suministrada por FLUKA ANALYTICAL (SIGMA ALDRICH, EEUU) 

con un pH de 7,2. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

5. PREPARACIÓN DE MUESTRAS 



 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



5. PREPARACIÓN DE MUESTRAS 

87 
 

Para realizar este estudio, hemos realizado scaffolds con dos tipos de 

polímeros diferentes, la policaprolactona (PCL) y la poli-L-lactida (PLLA) 

utilizando la técnica de separación de fases inducida térmicamente (TIPS). 

Inicialmente, para determinar las condiciones óptimas de fabricación se 

han realizado los scaffolds con un 2.5 % de polímero en relación a la cantidad de 

disolvente usado, en proporción peso/ volumen. Para la fabricación de los 

soportes porosos hemos utilizado los disolventes 1,4 dioxano así como 

cloroformo, usando estos tanto puros, como con un 1, 2, 5 y 10 % de agua 

destilada respectivamente. Además, antes de someter los scaffolds al proceso 

de liofilización hemos templado las muestras a -60, -15 y 0 oC. 

Para estudiar la degradación in vitro de los scaffolds, hemos fabricado los 

soportes porosos con nanohidroxiapatita  con un 0, 10, 30 y 50 %, en referencia 

al polímero utilizado. La concentración del polímero en la disolución será del 2,5 

% en relación peso/ volumen. 

El proceso de fabricación ha sido el siguiente: 

1. Se disolvió la cantidad de polímero necesaria. Para ello se introdujo el 

polímero en un matraz esférico, y sometimos la mezcla a agitación. 

Además, mientras la misma se agitaba, la calentamos a 50 oC, para 

ayudar a su disolución. Este proceso duró dos horas aproximadamente. 

Para los scaffolds fabricados con agua destilada, la hemos vertido en el 

matraz en la última parte del proceso de agitación, gota a gota, hasta 

completar la cantidad necesaria. 
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Figura 5.1.Preparación del scaffold. 

 

2. Transcurridas dos horas, cuando la disolución es ya homogénea 

rellenamos un molde de aluminio con ella. 

Si el scaffold lleva nanohidroxiapatita, antes de verter la disolución en el 

molde, se debe introducir en el mismo la cantidad necesaria. Para 

conseguir una distribución homogénea de la nanohidroxiapatita en el 

soporte poroso, hemos usado un sonicador, donde permaneció alrededor 

de cinco minutos. 

 



5. PREPARACIÓN DE MUESTRAS 

89 
 

 

Figura 5.2. Sonicador  usado. 

 

3. A continuación se mete  el molde con la disolución homogeneizada en el 

liofilizador, donde permanecerá durante varios días. De esta forma se 

elimina el disolvente existente en el scaffold por sublimación, el espacio 

ocupado por el disolvente serán los poros de la espuma polimérica 

fabricada.  

 

5.1. SEPARACIÓN DE FASES INDUCIDA TÉRMICAMENTE. LIOFILIZACIÓN. 

El proceso denominado TIPS (Thermally Induced Phase Separation) 

consiste en disminuir la temperatura de una solución polimérica hasta inducir una 

separación de fases, es decir, una fase que tiene una alta concentración de 

polímero y otra fase que tiene una baja concentración del mismo. Después se 

retira el disolvente (por extracción, evaporación o sublimación) y el espacio 

ocupado por el mismo se convertirá en los poros del scaffold fabricado. Se trata 
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de un proceso que requiere de dos etapas: la separación de fases en sí y la 

eliminación del solvente. 

La morfología de los poros obtenidos variara como vamos a comprobar 

dependiendo del polímero, del disolvente, de la concentración de polímero en la 

solución, así como de la temperatura de temple [1]. 

Dependiendo de la temperatura a la que ocurra la separación de fases, 

tendremos dos tipos [2]: 

-Separación sólido-líquido: Si al bajar la temperatura el solvente cristaliza, el 

polímero se verá expulsado del frente de cristalización y hablaremos de una 

separación sólido-líquido. En este caso la progresión del frente de cristalización 

del solvente definirá la principal orientación de poros. 

-Separación líquido-líquido: Esta separación tendrá lugar cuando la temperatura 

de cristalización del solvente sea más baja que la temperatura de separación de 

fases de la solución polimérica. En este caso pueden ocurrir dos tipos de 

separación de fases [3, 4] al enfriar la solución polimérica: 

a) Entre las curvas binodal y espinodal del diagrama de fases se dará 

un fenómeno de nucleación y crecimiento. Las partículas pequeñas 

al tener un área superficial más grande serán menos estables, por 

lo que tenderán a disolverse y formar partículas más grandes 

(fenómeno de coalescencia). El resultado será una estructura más 

dispersa. 
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b) Debajo de la curva espinodal la solución polimérica tenderá a una 

separación de fases líquido-líquido espontánea (descomposición 

espinodal). Obtendremos una red interconectada de dos fases. 

 

 

Figura 5.3. Diagrama de fases de una solución polimérica.  

 

Para la realización de nuestros andamios poliméricos nos interesaba la 

consecución de una red de poros interconectada y lo más regular posible, por lo 

que trabajamos con una separación de fases sólido-líquido. 

 

5.1.1. Liofilización. 

La liofilización es un proceso en el cual se deshidratan los productos a 

baja presión y temperatura. En los otros procesos de deshidratación esta se 
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realiza evaporando la humedad, en cambio con la liofilización, al trabajar a baja 

presión y temperatura, dicha deshidratación se realiza mediante sublimación del 

agua desde el estado sólido, con lo que la humedad debe estar en este estado. 

La técnica de la liofilización se desarrollo en los procesos industriales a 

partir de los años 50, aunque esta técnica era ya utilizada por los Incas, 

aprovechando las bajas presiones y temperaturas existentes en Los Andes. Es 

un proceso de freeze-drying o congelación desecación, que consiste en desecar 

una sustancia o producto, mediante sublimación, para lo que sometemos la 

sustancia a un alto vacío, suministrando, en muchas ocasiones, calor a la 

muestra. De esta forma es posible eliminar la humedad de una sustancia, 

evitando el deterioro debido al recalentamiento. 

El proceso de sublimación consta de dos etapas: 

 1ª etapa: Congelación. Etapa de congelación inicial. La duración de esta 

etapa depende de varios factores, como la cantidad y concentración del 

producto. Una congelación adecuada al producto a liofilizar es básica para que 

éste presente un buen aspecto, que sus propiedades originales se conserven, 

así como que permita que la rehidratación sea rápida. La velocidad de 

enfriamiento es importante, ya que determina el tamaño de los cristales 

formados por el disolvente, lo que también definirá el tamaño de los poros. Si la 

congelación es rápida se producirán cristales pequeños, con lo que será más 

difícil eliminar el disolvente existente. Si la velocidad de congelación es lenta, los 

cristales producidos tendrán mayor tamaño. 
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 2ª etapa: Secado. Se realizará a bajas presiones, para que la sublimación 

tenga lugar. Este secado se produce en dos fases, siendo la primera de 

desecación primaria, y la segunda de desecación secundaria. Para que ocurran 

estos fenómenos, el disolvente debe de encontrarse en estado sólido. 

En la primera fase, llamada de desecación primaria o sublimación, el 

material congelado es sometido al vacío para que tenga lugar la sublimación. En 

este momento es cuando ocurre la eliminación de la mayor parte del disolvente 

presente en el producto. En esta fase debemos tener cuidado al modificar los 

parámetros de presión, temperatura y tiempo, ya que al estar los tres parámetros 

relacionados, al variar alguno de ellos modificaremos también los otros. Esta 

fase finaliza en el momento que se ha sublimado la última porción de hielo 

existente en la muestra.  

En la segunda fase de desecación secundaria o resorción se eliminan las 

últimas trazas de disolvente que puedan existir en el producto, realizándose la 

resorción del disolvente adsorbido por la superficie de la muestra. La 

temperatura que se alcanzará en esta fase será inferior a la temperatura de 

desnaturalización del producto. Tras esta, se logra una humedad final en el 

producto menor del 1 %, y se le puede suministrar energía a la muestra en forma 

de calor, para ayudar a la eliminación del disolvente restante, que se puede 

realizar por conducción, convección o radiación. Es importante en esta fase 

lograr las condiciones de presión que permitan la eliminación de las cantidades 

residuales de disolvente que permanezcan en el producto. Para que la 

sublimación tenga lugar el producto debe  encontrarse con unas características 

de temperatura y presión parcial inferior al punto triple del disolvente que 

deseemos eliminar. 
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Figura 5.4. Liofilizador Telstar lyoquest -85. 

 

5.2. Estudio de la degradación in vitro y caracterización de muestras. 

Una vez finalizado este proceso dispusimos de los scaffolds necesarios para 

realizar el estudio de la degradación in vitro. 

 

Figura 5.5. Scaffolds resultantes tras el proceso de liofilización. 
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Las muestras fueron cortadas en trozos rectangulares de unos 0,5 cm2 y 

peso similar, en torno a los 20 mg. Tras ser pesadas se introdujeron en tubos de 

ensayo idénticos que contenían 10 ml de solución tampón salina (PBS), 

sumergiéndolas por completo. La degradación tuvo lugar en una estufa 

termostatizada a 37 ºC y en condiciones estáticas.  

 

Figura 5.6.Degradación in vitro en la estufa a 37ºC. 

 

Transcurridos los periodos de degradación establecidos (1, 2, 3, 4, 6 y 8 

semanas para las muestras de PLLA y 1, 2, 3, 4, 6, 8,12 y 16 semanas para las 

de PCL), las muestras eran extraídas, se les retiraba cuidadosamente la 

humedad superficial y eran pesadas para determinar la absorción de agua. 

Finalmente las muestras se dejaron secar varias semanas durante las cuales 

fueron regularmente pesadas hasta que su peso se estabilizó. Así se pudo 

determinar el peso en seco tras la degradación. 
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5.2.1 Absorción de agua y pérdida de masa.  

El porcentaje de agua absorbida (Wa%) se calculó mediante la siguiente 

ecuación: 

    
     

  
                      (5.1.) 

donde Ww es el peso de la muestra tras retirar el agua superficial y Wr es el peso 

residual de la muestra seca después de la degradación. 

 
El porcentaje de pérdida de masa (WL%) se estimó mediante la siguiente 

ecuación:  

    
     

  
         (5.2.) 

donde W0 es el peso inicial de la muestra. 

 

5.2.2. Porcentaje de  porosidad. 

La picnometría de mercurio es una técnica que nos permite calcular la 

porosidad de cada una de las muestras. La técnica consistió en sumergir el 

andamio en un recipiente lleno de mercurio y medir el volumen de mercurio 

desplazado, que será igual al volumen de la probeta. Para ello primero se pesó 

el andamio y después se sumergió en el vaso lleno de mercurio con la ayuda de 

una pieza metálica. Se pesó el volumen de mercurio desplazado por el andamio 

mediante una balanza. Conocida la densidad del mercurio (ρHG= 13,57 g/cm3) y 

su peso calculamos el volumen de mercurio (VolHG). El volumen desplazado de 

mercurio era igual al volumen de la muestra en cuestión. De este modo conocido 

el peso del andamio podemos calcular su densidad.  
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ρa= Ma / VolHG     ( 5.3.) 

Conocida la densidad del andamio, así como la densidad del polímero, se 

calcula el porcentaje de porosidad de acuerdo a la siguiente ecuación: 

%P= (1-ρa/ρp) x 100      (5.4.) 

donde %P es el porcentaje de porosidad. 

 

5.2.3. Cromatografía de permeación de gel (GPC). 

Esta técnica nos permite determinar el peso molecular promedio viscoso 

(Mw), el peso molecular promedio en número (Mn) y el índice de polidispersidad 

(I=Mw/ Mn) mediante el uso de un cromatógrafo de permeación de gel (GPC). 

Para ello las muestras se disolvieron en tetrahidrofurano (THF) al 2% y se utilizó 

un refractómetro diferencial PERKIN ELMER 200 como detector. La calibración 

se realizó de acuerdo a los estándares del poliestireno con un caudal de 1 

ml/min. Se utilizaron cuatro columnas Phenogel (Phenomenex) en serie con un 

tamaño de partícula de 5 µm.  

 

5.2.4. Propiedades mecánicas. 

La medición de las propiedades mecánicas se ha realizado en una 

máquina de medición universal INSTRON modelo 4502(Reino Unido). Los 

scaffolds fueron cortados en discos de 11 mm de diámetro, con un espesor de 2 

mm. El módulo de compresión se definió como el módulo lineal inicial, y el límite 

elástico se determino mediante la intersección de dos tangentes de la curva 

tensión-deformación alrededor del límite de elasticidad. 
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5.2.5. Variación del pH. 

Tras el periodo de degradación correspondiente se realizó la medición del 

pH del PBS sobrante en el tubo de ensayo. Las variaciones en el pH de la 

solución tampón fueron determinadas utilizando un pH-metro PCE 228 

(Instrumentos PCE, España) y corregidas por temperatura. 

 

5.2.6. Calorimetría diferencial de barrido (DSC). 

Las características térmicas de los polímeros se determinaron mediante 

un calorímetro diferencial de barrido (DSC, Q200 de TA Intruments) equipado 

con un enfriador. Se utilizaron muestras de entre 4 y 11 mg que fueron 

encapsuladas en crisoles de aluminio del tipo Tzero. Como gas de purga se 

empleó nitrógeno con el fin de evitar la degradación termo-oxidativa de las 

muestras durante los experimentos. Los barridos comprendieron temperaturas 

de -20 a 150 ºC con ratios de calentamiento de 10 ºC/min y ratios de 

enfriamiento de 20 ºC/min. 

 

5.2.7. Espectroscopía infrarroja por transformada de Fourier (FTIR). 

Se registró el espectro de absorción en el infrarrojo de las muestras 

mediante un Espectrómetro de Infrarrojo con Transformada de Fourier (FTIR, 

Thermo Scientific Nicolet Avatar 370), equipado con un accesorio de reflectancia 

total atenuada (ATR, Pike Smart MIRacle) y un cristal de ZnSe. Se realizaron 

barridos entre 4000 y 650 cm-1 a una resolución de 4cm-1. 
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Para la obtención de los espectros IR por medio de ATR lo único que 

tenemos que hacer es asegurarnos que la muestra a analizar esté en estado 

sólido, como es nuestro caso, y que el contacto entre la muestra y el cristal del 

ATR sea óptimo. Para ello usaremos un accesorio que incluye el ATR para 

facilitar esta labor. 

 

5.2.8. Microscopía electrónica de barrido (SEM). 

La morfología de los andamios se evaluó mediante el uso de un 

microscopio electrónico de barrido (SEM, HITACHI S-3400N, Tokio, Japón). 

Antes del análisis las muestras fueron metalizadas con una fina capa de oro en 

un metalizador EMITEC K550X a 1200 V y 5 mA. 

 

La Tabla 5.1 recoge la composición de las muestras fabricadas, así como 

su método de fabricación y tratamiento térmico empleado.
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COMPOSICIÓN TEMPLE 

(˚C) 

CICLO DE 

LIOFILIZACIÓN 

(horas) 

 

POROSIDAD (%) POLÍMERO CANTIDAD 

(mg) 

DISOLVENTE  CANTIDAD(ml) CANTIDAD 

nHA (mg) 

PCL 302 1,4 dioxano 12,08 - 0-5 150 ≥95 % 

PCL 276 1,4 dioxano 11,04 - -15 150 ≥95 % 
PCL 167 1,4 dioxano 6,68 - -60 150 ≥95 % 
PCL 203 1,4 dioxano 

Agua(1%) 

8,12 

0,081 

- 0-5 174 ≥95 % 

PCL 197 1,4 dioxano 

Agua(1%) 

7,88 

0,079 

- -15 174 ≥95 % 

PCL 153 1,4 dioxano 

Agua(1%) 

6,12 

0,061 

- -60 174 ≥95 % 

PCL 199 1,4 dioxano 

Agua(2%) 

7,96 

0,159 

- 0-5 200 ≥95 % 

PCL 188 1,4 dioxano 

Agua(2%) 

7,52 

0,150 

- -15 200 ≥95 % 

PCL 236 1,4 dioxano 

Agua(2%) 

9,44 

0,189 

- -60 200 ≥95 % 

PCL 159 1,4 dioxano 

Agua(5%) 

6,36 

0,318 

- 0-5 
120 

≥95 % 

PCL 211 1,4 dioxano 

Agua(5%) 

8,44 

0,422 

- -15 120 ≥95 % 

PCL 150 1,4 dioxano 

Agua(5%) 

6 

0,300 

- -60 120 ≥95 % 

PCL 161 1,4 dioxano 

Agua(10%) 

6,44 

0,644 

- 0-5 174 ≥95 % 

PCL 184 1,4 dioxano 

Agua(10%) 

7,36 

0,736 

- -15 174 ≥95 % 

PCL 177 1,4 dioxano 

Agua(10%) 

7,08 

0,708 

- -60 174 ≥95 % 

Tabla 5.1. Composición de los andamios fabricados. 
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COMPOSICIÓN TEMPLE 

(˚C) 

CICLO DE 

LIOFILIZACIÓN 

(horas) 

 

POROSIDAD (%) POLÍMERO CANTIDAD 

(mg) 

DISOLVENTE CANTIDAD 

(mg) 

CANTIDAD 

nHA (mg) 

PCL 154 Cloroformo 6,16 - 0-5 150 ≤50 % 
PCL 260 Cloroformo 10,4 - -15 150 ≤50 % 
PCL 405 Cloroformo 16,2 - -60 150 ≤50 % 
PCL 382 Cloroformo  

Agua(1%) 

15,28 

0,153 

- 0-5 174 ≤50 % 

PCL 398 Cloroformo  

Agua(1%) 

15,92 

0,159 

- -15 174 ≤50 % 

PCL 376 Cloroformo  

Agua(1%) 

15,04 

0,150 

- -60 174 ≤50 % 

PCL 311 Cloroformo  

Agua(2%) 

12,44 

0,249 

- 0-5 200 ≤50 % 

PCL 154 Cloroformo  

Agua(2%) 

6,16 

0,308 

- -15 200 ≤50 % 

PCL 167 Cloroformo  

Agua(2%) 

6,68 

0,134 

- -60 200 ≤50 % 

PCL 180 Cloroformo  

Agua(5%) 

7,2 

0,360 

- 0-5 120 ≤50 % 

PCL 207 Cloroformo  

Agua(5%) 

8,28 

0,414 

- -15 120 ≤50 % 

PCL 175 Cloroformo  

Agua(5%) 

7 

0,350 

- -60 120 ≤50 % 

PCL 137 Cloroformo 

Agua(10%) 

5,48 

0,548 

- 0-5 174 ≤50 % 

PCL 211 Cloroformo  

Agua(10%) 

8,44 

0,844 

- -15 174 ≤50 % 

PCL 153 Cloroformo  

Agua(10%) 

6,12 

0,612 

- -60 174 ≤50 % 

Continuación Tabla 5.1 
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COMPOSICIÓN TEMPLE 

(ºC) 

CICLO DE 

LIOFILIZACIÓN 

(horas) 

 

POROSIDAD (%) POLÍMERO CANTIDAD 

(mg) 

DISOLVENTE CANTIDAD 

(mg) 

CANTIDAD 

nHA (mg) 

PLLA 263 1,4 dioxano 10,52 - 0-5 150 ≥98 % 

PLLA 140 1,4 dioxano 5,6 - -15 150 ≥95 % 

PLLA 128 1,4 dioxano 5,12 - -60 150 ≥90 % 

PLLA 165 1,4 dioxano 

Agua(1%) 

6,6 

0,066 

- 0-5 174 ≥98 % 

PLLA 230 1,4 dioxano 

Agua(1%) 

9,2 

0,092 

- -15 174 ≥95 % 

PLLA 129 1,4 dioxano 

Agua(1%) 

5,16 

0,052 

- -60 174 ≥90 % 

PLLA 231 1,4 dioxano 

Agua(2%) 

9,24 

0,185 

- 0-5 200 ≥98 % 

PLLA 155 1,4 dioxano 

Agua(2%) 

6,2 

0,124 

- -15 200 ≥95 % 

PLLA 175 1,4 dioxano 

Agua(2%) 

7 

0,140 

- -60 200 ≥90 % 

PLLA 194 1,4 dioxano 

Agua(5%) 

7,76 

0,388 

- 0-5 
120 

≥98 % 

PLLA 185 1,4 dioxano 

Agua(5%) 

7,4 

0,370 

- -15 120 ≥95 % 

PLLA 126 1,4 dioxano 

Agua(5%) 

5,04 

0,252 

- -60 120 ≥90 % 

PLLA 115 1,4 dioxano 

Agua(10%) 

4,6 

0,460 

- 0-5 174 ≥98 % 

PLLA 181 1,4 dioxano 

Agua(10%) 

7,24 

0,724 

- -15 174 ≥95 % 

PLLA 402 1,4 dioxano 

Agua(10%) 

16,08 

1,608 

- -60 174 ≥90 % 

PLLA 322 Cloroformo 12,88 - 0-5 150 ≤50 % 

Continuación Tabla 5.1 
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COMPOSICIÓN TEMPLE 

(ºC) 

CICLO DE 

LIOFILIZACIÓN 

(horas) 

 

POROSIDAD (%) POLÍMERO CANTIDAD 

(mg) 

DISOLVENTE CANTIDAD 

(mg) 

CANTIDAD 

nHA (mg) 

PLLA 155 Cloroformo 6,2 - -15 150 ≤50 % 
PLLA 213 Cloroformo 8,52 - -60 150 ≤50 % 
PLLA 171 Cloroformo  

Agua(1%) 

6,84 

0,068 

- 0-5 174 ≤50 % 

PLLA 163 Cloroformo  

Agua(1%) 

6,52 

0,065 

- -15 174 ≤50 % 

PLLA 149 Cloroformo  

Agua(1%) 

5,96 

0,060 

- -60 174 ≤50 % 

PLLA 147 Cloroformo  

Agua(2%) 

5,88 

0,118 

- 0-5 200 ≤50 % 

PLLA 151 Cloroformo  

Agua(2%) 

6,04 

0,121 

- -15 200 ≤50 % 

PLLA 133 Cloroformo  

Agua(2%) 

5,32 

0,106 

- -60 200 ≤50 % 

PLLA 401 Cloroformo  

Agua(5%) 

16,04 

0,802 

- 0-5 120 ≤50 % 

PLLA 187 Cloroformo  

Agua(5%) 

7,48 

0,374 

- -15 120 ≤50 % 

PLLA 145 Cloroformo  

Agua(5%) 

5,80 

0,290 

- -60 120 ≤50 % 

PLLA 138 Cloroformo 

Agua(10%) 

5,52 

0,552 

- 0-5 174 ≤50 % 

PLLA 174 Cloroformo  

Agua(10%) 

6,96 

0,696 

- -15 174 ≤50 % 

PLLA 113 Cloroformo  

Agua(10%) 

4,52 

0,452 

- -60 174 ≤50 % 

PCL 543 1,4 dioxano 21,72 - -60 240 ≥95 % 

Continuación Tabla 5.1 
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Continuación Tabla 5.1 

 

 

COMPOSICIÓN TEMPLE 

(ºC) 

CICLO DE 

LIOFILIZACIÓN 

(horas) 

 

POROSIDAD (%) POLÍMERO CANTIDAD 

(mg) 

DISOLVENTE CANTIDAD 

(mg) 

CANTIDAD 

nHA (mg) 

PCL 542 1,4 dioxano 21,68 54,2(10%) -60 240 ≥95 % 
PCL 573 1,4 dioxano 22,92 171,9(30%) -60 240 ≥95 % 
PCL 611 1,4 dioxano 24,44 305,5(50%) -60 240 ≥95 % 

PLLA 520 1,4 dioxano 20,80 - -60 240 ≥90 % 
PLLA 571 1,4 dioxano 22,84 57,1(10%) -60 240 ≥90 % 
PLLA 549 1,4 dioxano 21,96 164,7(30%) -60 240 ≥90 % 
PLLA 576 1,4 dioxano 23,04 288(50%) -60 240 ≥90 % 
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En este capítulo de la memoria se realiza una descripción y discusión de 

los resultados obtenidos. Para lo cual hemos dividido la presentación de los 

mismos en tres apartados. 

En el primero de ellos estudiaremos la influencia de diversos factores, 

como el tipo de disolvente o el tratamiento térmico utilizado en la morfología final 

de los scaffolds fabricados. Para realizar los soportes porosos sometidos a 

estudio hemos utilizado la técnica de separación de fases inducida térmicamente 

(TIPS). De esta forma obtendremos las condiciones de fabricación óptimas para 

la realización de los mismos, que posteriormente analizaremos en el segundo y 

tercer apartado del capítulo. 

El segundo apartado se centrará en el estudio de la degradación in vitro, 

en una solución tampón salina de pH 7,2 y a 37 ºC, del sistema formado por el 

polímero PLLA usando como disolvente el 1,4 dioxano. Además en este sistema 

incorporaremos diferentes cantidades de partículas bioactivas de 

nanohidroxiapatita. 

En el tercer apartado realizaremos una discusión de los principales 

resultados obtenidos en la degradación in vitro para el sistema PCL/nHA. 

En la degradación in vitro analizaremos los principales resultados 

obtenidos de FTIR, DSC, SEM, porcentaje de la porosidad y propiedades 

mecánicas  de las muestras analizadas. 
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6.1 MORFOLOGÍA Y PROPIEDADES MECÁNICAS DE LOS SISTEMAS PLLA 

Y PCL. 

Las condiciones óptimas de fabricación de los scaffolds, para cada 

polímero estudiado, dependen del disolvente utilizado y de la temperatura de 

temple. El estudio de estas condiciones ha permitido obtener la mejor o la más 

adecuada morfología. 

Los polímeros utilizados han sido la poli-L-lactida y la policaprolactona. 

Los disolventes que hemos elegido han sido tres: el 1,4 dioxano, el cloroformo y 

una mezcla de agua/ 1,4 dioxano. El agua la hemos añadido en diferentes 

proporciones siendo estas del 1, 2, 5 y 10% con respecto al 1,4 dioxano. 

Para la fabricación de los scaffolds hemos utilizado la separación de fases 

inducida térmicamente (TIPS), con la que obtendremos un tamaño de poro 

idóneo en función del tratamiento de temple. Este se ha realizado a tres 

temperaturas diferentes: (0 – 5) oC,-15 oC y -60 oC. 

La técnica TIPS se basa en la disolución de un polímero en un disolvente 

orgánico, para posteriormente enfriar esa solución, y por sublimación eliminar el 

disolvente. El espacio que inicialmente era ocupado por el disolvente se 

convertirá en los poros del scaffold fabricado, tras su eliminación [1, 2]. Como 

hemos explicado anteriormente, la técnica de fabricación de scaffolds TIPS se 

basa en la creación de dos fases dentro de la solución polimérica: una rica en 

polímero y otra pobre [3]. Dependiendo de la temperatura a la que ocurra esta 

separación de fases, será líquido-líquido o sólido-líquido. La separación de fases 

sólido-líquido ocurrirá cuando el solvente cristaliza al bajar la temperatura, 

expulsando al polímero del frente de cristalización, definiendo la progresión del 
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frente de cristalización del solvente la orientación de los poros. La separación de 

fases líquido-líquido tendrá lugar cuando la temperatura de cristalización del 

solvente sea más baja que la temperatura de separación de fases de la solución 

polimérica.  

Esta separación de fases se puede dar de dos formas: entre la curva 

binodal y espinodal o por debajo de la curva espinodal [4]. La curva espinodal 

dividirá el diagrama de fases en la zona inestable y la zona metaestable, con lo 

que dependiendo del punto en el que ocurra tendremos dos tipos de separación 

de fases. Si este mecanismo ocurre entre la curva binodal y espinodal se 

producirá un fenómeno de nucleación y crecimiento, formando partículas más 

pequeñas, las cuales tendrán un área superficial más grande y por lo tanto serán 

más inestables. Éstas tenderán a unirse para formar partículas más grandes, 

que es lo que se conoce como fenómeno de coalescencia. Por debajo de la 

curva espinodal obtendremos una separación de fases líquido-líquido 

espontánea, obteniendo de esta forma una red interconectada de dos fases. 

Mediante la técnica de TIPS de fabricación de scaffolds  hemos obtenido 

scaffolds con una porosidad superior al 95 % [5], con una morfología tubular 

anisotrópica y una estructura con un alto nivel de interconexión [6]. Esta 

estructura facilitará el crecimiento celular y el transporte de nutrientes. Las 

superficies de los scaffolds obtenidos mediante esta técnica favorecerán el 

acceso, la proliferación y la diferenciación celular [7, 8]. Además, los scaffolds 

así fabricados eran homogéneos. Modificando diferentes parámetros 

termodinámicos y cinéticos es posible cambiar el tamaño de los poros y la 

morfología y orientación de los canales que conectan los mismos. 
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6.1.1. Influencia del disolvente. 

Para la realización de este trabajo hemos analizado la fabricación con tres 

disolventes: el 1,4 dioxano, el cloroformo y el agua. Las estructuras 

tridimensionales obtenidas utilizando cloroformo como disolvente, presentan una 

morfología y tamaño de poro irregular, con un porcentaje de porosidad menor del 

50 %, mostrando un aspecto de film poroso. Esto es debido a la baja temperatura 

de congelación del cloroformo(-63.5 oC), y dado que la temperatura mínima que 

alcanzará la disolución en la etapa de liofilización es de -60 oC, no llegaremos a 

congelar el cloroformo presente en la disolución, y en el proceso de liofilización, 

en lugar de sublimar el cloroformo lo evaporaremos; de ahí la forma de film que 

adquiere, lo que se puede apreciar en las Figuras 6.1 y 6.2. 

Si utilizamos el disolvente 1,4 dioxano no ocurre lo mismo, ya que debido a 

que su temperatura de solidificación es más alta, 11.8 oC, se congelará 

totalmente, y posteriormente sublimará. De esta forma, obtendremos una mayor 

porosidad y uniformidad en el tamaño del poro, además de una buena 

interconexión entre los mismos [9, 10], independientemente del polímero 

utilizado, como se puede apreciar en las Figuras 6.3 y 6.4. Ésta es de gran 

importancia debido a que la distribución de nutrientes y vascularización del tejido 

formado dependerán del mismo. 
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Figura 6.1. Micrografía de scaffod preparado con PCL y cloroformo como  

disolvente, templado a -60 oC. 

 

  

 

Figura 6.2. Micrografía de scaffod preparado con PCL y cloroformo como  

disolvente y templado a -60 oC . 
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        La adición de agua al disolvente tiene una gran influencia en la morfología 

de los andamios y en sus propiedades mecánicas. Cuando el disolvente utilizado 

es una mezcla de agua y 1,4 dioxano en cantidades pequeñas de agua, entre el 

1 y el 10 % con respecto al volumen de la solución polimérica, los soportes 

porosos presentan una menor cohesión en su estructura.  

         Las micrografías obtenidas en el microscopio electrónico de barrido (SEM) 

muestran la presencia de poros rotos en las mismas, además de una cohesión 

deficiente entre las distintas capas de andamios, como podemos apreciar en las 

Figuras 6.5 a 6.10.Esto ocurre debido al hecho de que cuando la cantidad de 

agua (no solvente) aumenta, disminuye la interacción polímero-diluyente, 

induciendo la formación de una fase pobre en polímero y favoreciendo la 

separación de fases líquido-líquido, debido a la reducción de la solubilidad en la 

mezcla de disolvente/ no solvente [11, 12]. Esto hace que los scaffolds asi 

preparados sean inadecuados para el cultivo celular. 

       Sin embargo, otros autores [13] han encontrado que la presencia de agua 

favorece la creación de un sistema dual de poros, con tamaño de poro de 200-

300 micrómetros los poros grandes, y de 5 - 20 micrómetros los pequeños. Con 

la técnica utilizada para la realizacion de los scaffolds sometidos a estudio, la 

separación de fases inducida térmicamente, no es necesaria ninguna actuación 

para conseguirlo, como podemos observar en las Figuras 6.11 y 6.12. 
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Figura 6.3. Micrografía SEM de scaffold preparado con PLLA y 1,4 dioxano templado 

a -60 oC. 

 

 

Figura 6.4. Micrografía SEM de scaffold preparado con PCL y 1,4 dioxano 

templado a -60 oC. 
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Figura 6.5. Micrografía SEM de scaffold de PLLA,  templado a-60 oC y fabricado en 

una proporción (v/v) de 1,4 dioxano y agua  98:2. 

 

Figura 6.6. Micrografía SEM de scaffold realizado con PLLA,  templado a -60 ºC  

y con una proporción (v/v) de 1,4 dioxano y agua 95:5. 
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Figura 6.7. Micrografía SEM de scaffold realizado con PLLA,  templado a -60 oC 

y con una proporción (v/v) de 1,4 dioxano y agua 95:5. 

 

 

Figura 6.8. Micrografía SEM de scaffold realizado con PLLA,  templado a -60 oC y 

con una proporción (v/v) de 1,4 dioxano y agua 90:10. 
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.  

Figura6.9. Micrografía SEM de scaffold realizado con PCL,  templado a -60 oC, y 

con una proporción (v/v) de 1,4 dioxano y agua 99:1. 

 

 

Figure 6.10. Micrografía SEM de scaffold realizado con PCL, templado a -60 oC y 

con una proporción (v/v) de 1,4 dioxano y agua 90:10. 
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Figure 6.11. Micrografía SEM de scaffold de PLLA preparado con el disolvente 

1,4 dioxano y templado a 0 oC. 

 

Figura6.12.Micrografía SEM de scaffold de PLLA con una proporción (v/v) de 

disolvente 1,4 dioxano/ agua de 95:5 y templado a – 60 oC. 
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6.1.2. Influencia de los tratamientos térmicos. 

El tratamiento térmico que utilicemos durante la fabricación de los soportes 

porosos tendrá una gran influencia en la morfología final del mismo [14].En 

nuestro caso, hemos aplicado un temple con tres temperaturas distintas: -60 oC,   

-15 oC y en el intervalo (0 – 5) oC. Este tratamiento térmico lo aplicaremos antes 

de realizar el proceso de liofilización, provocando una separación de fases 

diferente según el mismo.  

Los resultados obtenidos para los dos polímeros estudiados se pueden ver 

en la Tabla 6.1.En esta tabla podemos observar que los scaffolds realizados con 

poli-L-lactida presentan un tamaño de poro mayor que los realizados con 

policaprolactona a cualquier temperatura de temple. Esto es muy adecuado, ya 

que hay aplicaciones, como los implantes para reparación ósea [15, 16] en los 

cuales es más apropiado utilizar un tamaño de poro menor para mejorar las 

propiedades mecánicas de los scaffolds. Como se puede observar en las Figuras 

6.13 a 6.18, la porosidad obtenida es mayor del 95 %, con una buena 

interconectividad entre sus poros, para ambos polímeros estudiados. 

En la Tabla 6.1, podemos observar, como la porosidad de los diferentes 

scaffolds realizados mediante el método de liofilización, depende de la velocidad 

de enfriamiento de la solución polimérica. Un temple rápido, es decir, a muy baja 

temperatura, produce un tamaño de poro reducido. Esto es debido a que en el 

caso de una velocidad de enfriamiento elevada, las fases formadas se congelan 

rápidamente, formándose de esta forma poros de pequeño tamaño. Si por el 

contrario la velocidad de enfriamiento es más lenta, es decir, a mayor 

temperatura, aparece el fenómeno de coalescencia, reduciendo la energía 

interfacial y produciéndose  poros más grandes. Los scaffolds con tamaño de poro 
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mayor son los templados a 0 ºC. 

 

Tª  de temple  (ºC) 0-5 -15 -60 

PLLA 
(µm)  250-300 50-100 70-120 

% P ≥98 ≥95 ≥90 

PCL 
(µm) 50-100 5-20 20-50 

% P ≥95 ≥95 ≥95 

 

Tabla 6.1. Tamaño de poro y porosidad de scaffolds de PLLA y PCL en función 

del tratamiento térmico. 

 

La temperatura de temple también condiciona la cristalización del disolvente [17]. 

Cuando esta es baja, el disolvente cristalizará muy rápido, produciéndose una 

separación de fases sólido-líquido. Los scaffolds obtenidos con una baja 

temperatura de temple disponen de una morfología tubular muy anisotrópica, con 

una estructura interna similar a una escalera. Las cavidades son paralelas a la 

dirección de solidificación con divisiones repetitivas. La progresión del frente de 

solidificación del disolvente define la principal orientación de los poros, siendo los 

ejes largos paralelos a la dirección de enfriamiento, como se puede observar en la 

Figura 6.11. 

 

Además las distintas propiedades de los scaffolds tienen una relación directa con la 

historia térmica de los mismos [18]. Por el contrario, si la temperatura de temple es 

próxima a la de cristalización del disolvente, la cristalización será más lenta, 

favoreciendo la separación de fases líquido-líquido.  
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Figura 6.13. Micrografía SEM de scaffold de PLLA, templado a -15 oC y con 1,4  

dioxano como disolvente. 

 

Figura 6.14. Micrografia SEM de scaffold de PLLA, templado a 0 oC y con cloroformo 

como disolvente. 
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Figura 6.15. Micrografía SEM de scaffold de PLLA, templado a -15 ºC y con 

cloroformo como disolvente. 

 

 

Figura 6.16. Micrografía SEM de scaffold de  PCL, templado a 0 oC y con1,4 

dioxano como disolvente. 



  6. RESULTADOS Y DISCUSIÓN 
 

124 
 

 

Figura 6.17. Micrografía SEM de scaffold de  PCL templado a -15 oC y con1,4 

dioxano como disolvente. 

.  

Figura 6.18. Micrografía SEM de scaffold de PCL templado a -15 oC y con 

cloroformo como disolvente.  
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        Si esta ocurre entre la curva binodal y espinodal del diagrama de fases, la 

separación de fases líquido-líquido se producirá mediante un mecanismo de 

nucleación y crecimiento, lo que da lugar a la obtención de una estructura 

generalmente dispersa. 

         En cambio, si la separación de fases tiene lugar por debajo de la curva 

espinodal, la solución polimérica es propensa a una separación de fases líquido-

líquido espontánea, con la aparición de una red interconectada de poros en la 

estructura polimérica como se puede apreciar en las Figuras 6.11 y 6.12, es decir, 

se forman poros en las paredes de los macroporos.  

 

6.1.3. Propiedades mecánicas. 

En los scaffolds fabricados mediante la técnica TIPS, conseguiremos la 

formación de una red porosa, con una buena interconexión entre sus poros [19], 

facilitando de esta forma, la llegada de nutrientes a todas las células del sistema. 

La obtención de las propiedades mecánicas adecuadas en los scaffolds [20] es, 

probablemente, el requerimiento más difícil de obtener en los mismos, ya que 

deben soportar las necesidades mecánicas del tejido dañado durante el proceso 

de regeneración del mismo, lo que implica que las propiedades  y el mecanismo 

de degradación del soporte poroso deben funcionar perfectamente [21], 

sincronizándose la formación del nuevo tejido con la degradación del mismo [22, 

23]. 

Los ensayos para la obtención de las propiedades mecánicas de los 

soportes porosos fabricados, fueron realizados usando una máquina universal de 

ensayos (Instron, modelo 4502 UK).  
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Hemos evaluado las propiedades mecánicas de los scaffolds  realizados con 

PLLA y PCL con tres tamaños de poro diferente. Todos los scaffolds estudiados 

disponían de una porosidad superior al 90 %.  

En las Figuras 6.19 a 6.22 podemos observar como el módulo de compresión 

y el límite de fluencia dependen del tamaño de poro para ambos polímeros 

estudiados.  

 

Figura 6.19.Módulo de compresión de scaffolds de PLLA, preparados con 1,4 

dioxano como disolvente, para distintos tamaños de poro. 
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Las peores propiedades mecánicas de los scaffolds se obtuvieron para los 

soportes de mayor tamaño de poro debido al reducido contenido de polímero, 

resultados que coinciden con los obtenidos por otros investigadores [24]. 

 

Figura 6.20. Tensión de fluencia de scaffold de PLLA, preparados con 1,4 

dioxano como disolvente, para distintos tamaños de poro. 
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Para los dos polímeros estudiados, observamos que las propiedades 

mecánicas se reducen a medida que el tamaño del poro aumenta. También  

podemos observar que el PLLA, que posee poros mayores que el PCL, tiene 

mejores propiedades mecánicas.  

 

Figura 6.21. Módulo de compresión de scaffolds de PCL, preparados con 1,4 

dioxano como disolvente, para distintos tamaños de poro. 

 

0

50

100

150

200

250

300

5-20 20-50 50-100

Tamaño de poro (m) 



  6. RESULTADOS Y DISCUSIÓN 
 

129 
 

        Este comportamiento es debido a la cristalinidad del polímero, ya que los scaffolds 

producidos con polímeros semicristalinos son más porosos (debido a su mayor 

organización estructural), con una densidad menor y diferente morfología del poro,  

dependiendo sus propiedades mecánicas fuertemente de su cristalinidad. 

 

Figura 6.21. Módulo de compresión de scaffolds de PCL, preparados con 1,4 dioxano 

como disolvente, para distintos tamaños de poro. 

 

          En síntesis, podemos afirmar que scaffolds realizados con dos polímeros 

diferentes, con un tamaño de poro parecido, implicaría que han seguido el mismo 
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proceso a la hora de realizar la separación de fases (sólido-líquido o líquido-líquido). 

Para la producción de scaffolds para regeneración ósea, necesitaremos unas 

propiedades mecánicas óptimas, pero también debemos disponer de un tamaño de 

poro y morfología adecuados para permitir una buena adhesión y proliferación celular 

bajo carga, que es cuando mayores problemas pueden surgir en el transporte de 

nutrientes [25]. 

 

Figura 6.22. Tensión de fluencia de scaffolds de PCL, preparados con 1,4 dioxano 

como disolvente, para distintos tamaños de poro. 
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6.2. SISTEMA PLLA. 

En este capítulo vamos a analizar los resultados obtenidos en la 

degradación de los scaffolds realizados con PLLA, utilizando 1,4 dioxano como 

disolvente, y partículas bioactivas de nHA en una proporción de 0, 10, 30 y 50 % 

del total de la masa del polímero. 

El PLLA es un polímero hidrosoluble, biodegradable y biocompatible. Su 

degradación tiene lugar mediante la ruptura aleatoria por hidrólisis no enzimática 

[26-28], también denominada desesterificación hidrolítica [29, 30],  de los 

enlaces éster situados en la cadena principal. Estos enlaces al romperse 

generan grupos de ácido láctico, los cuales, a su vez, autocatalíticamente, 

aceleran la reacción de degradación. El ácido láctico es un producto intermedio 

natural en el metabolismo de los carbohidratos presente en el cuerpo humano, 

que es fisiológicamente eliminado por vía natural [31-33]. 

 La degradación del PLLA sigue el perfil de degradación general en dos 

etapas típicas de los poliésteres alifáticos bioabsorvibles semicristalinos [34, 35]. 

La primera etapa comienza con la difusión del agua en las zonas amorfas lo que 

da lugar a la escisión hidrolítica aleatoria de los enlaces éster [36]. La segunda 

etapa tiene lugar cuando han sido degradadas las zonas amorfas. Los trabajos 

experimentales realizados por otros autores [37-39] demuestran que la 

degradación del PLLA tiene lugar de forma más rápida en el centro que en la 

superficie del polímero, debido a que los oligómeros producidos cerca de la 

superficie pueden escapar, mientras que en el centro del polímero no pueden 

difundirse fuera del mismo. Este proceso es más evidente cuando los poros y los 

canales de comunicación de los scaffolds son muy grandes y se conoce como 

degradación heterogénea o mecanismo de autocatálisis [40]. Esto se traduce en 
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una acidez interna superior, con grupos carboxilos terminales, y una diferencia 

en la velocidad de degradación entre el interior y la superficie del mismo. El 

polímero retiene su volumen durante un tiempo de degradación y se observa una 

pérdida de peso molecular y propiedades mecánicas, para acabar con una 

reducción de la masa del mismo [41]. Esta degradación heterogénea se da en 

lactídas y glicolídas. Sin embargo, el grado en el que se produce la degradación 

depende de la morfología, cristalinidad, etc. 

 Hay varios aspectos que influirán en la degradación de los scaffolds. 

Entre estos se encuentran el balance de hidroficidad/ hidrofobicidady la 

cristalinidad del mismo [42, 43]. También influirán la porosidad y morfología del 

scaffold [44], ya que la facilidad que tenga el agua para acceder al interior del 

polímero será importante [45, 46]. Además, su degradación también se verá 

afectada por el método de fabricación que se utilice. El peso molecular de las 

cadenas del polímero también tiene su influencia en la degradación del mismo. 

 El proceso de  degradación de los scaffolds sometidos a estudio lo 

realizaremos introduciendo las muestras en una solución tampón salina (PBS), 

con un pH de 7.2, a una temperatura de 37 oC. Una vez que las muestras estén 

introducidas en dicha solución, sacaremos las mismas tras 1, 2, 3, 4, 6 y 8 

semanas de permanencia en la solución fisiológica simulada. Tras esto 

realizaremos las comprobaciones y mediciones de las diferentes características 

y propiedades y estudiaremos como han variado las mismas en el período de 

degradación estudiado. Con la medición de las propiedades de los scaffolds en 

cada etapa de la degradación, comprobaremos si estos se pueden utilizar como 

estructura momentánea del tejido a reemplazar, mientras éste se desarrolle, ya 
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que tanto las propiedades del scaffold, así como su tiempo de degradación 

deben ser las idóneas para la formación del tejido a sustituir. 

 

6.2.1. Calorimetría Diferencial de Barrido (DSC). 

 La degradación del PLLA cristalino ocurre mediante la hidrólisis 

aleatoria de los enlaces éster que se encuentran en las cadenas de polímero, 

para continuar después con una degradación total del polímero. La primera 

etapa de la degradación comienza con la difusión de agua en la región amorfa, 

iniciando de esta forma, la escisión hidrolítica de los enlaces éster. La segunda 

etapa de la degradación tiene lugar cuando la mayoría de enlaces en la región 

amorfa se han roto, comenzando entonces la degradación en la zona cristalina 

[47]. 

 Los segmentos de las macromoléculas con un empaquetamiento menos 

rígido (regiones amorfas) disponen de más libertad de movimiento, por lo que 

son más vulnerables al ataque de las moléculas de agua, razón por la cual se 

degrada primeramente la región amorfa, para pasar posteriormente a la 

cristalina. La degradación de la parte amorfa y la escisión de las cadenas 

producen cadenas macromoleculares más cortas, que se pueden empaquetar 

más fácilmente, provocando un aumento de la cristalinidad del material 

polimérico restante, impulsando de esta forma, una nueva reorganización de los 

finales de las cadenas. Este comportamiento lo podemos ver en las Tablas 6.2 y 

6.3. En la tabla 6.2 observamos las entalpías de fusión de cada una de las 

muestras analizadas. Conociendo éstas, podemos calcular el tanto por ciento de 

cristalinidad de cada una de las muestras (Tabla 6.3), sabiendo que la entalpía 

de fusión del PLLA 100 % cristalino es de 93 J/ g [48].  
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Tiempo de 

degradación 

(semanas) 

ΔHm(J/g) 

PLLA 

ΔHm(J/g) 

PLLA/ 10%nHA 

ΔHm(J/g) 

PLLA/ 30% nHA 

ΔHm(J/g) 

PLLA/ 50% nHA 

0 41.8 33.3 16.9 23.0 

1 35.3 31.1 30.8 21.5 

2 37.6 31.2 31.4 23.1 

3 37.7 32.5 29.6 23.4 

4 40.0 33.6 31.6 19.6 

6 42.1 34.2 35.5 26.3 

8 45.3 34.3 33.5 26.9 

 

Tabla 6.2. Entalpías de fusión ΔHm (J/g) de los scaffolds de PLLA/ nHA en 

función del tiempo de degradación. 

 

Tiempo de 

degradación 

(semanas) 

Xc (%) 

PLLA 

Xc(%) 

PLLA/ 10% nHA 

Xc (%) 

PLLA/ 30% nHA 

Xc (%) 

PLLA/ 50% nHA 

0 45.0 35.8 18.2 24.8 

1 38.0 33.4 33.1 23.1 

2 40.4 33.6 33.7 24.9 

3 40.5 34.9 31.8 25.2 

4 43.0 36.1 34.0 21.1 

6 45.2 36.8 38.1 28.3 

8 48.7 39.9 36.0 28.9 

 
Tabla 6.3.Cristalinidad Xc (%) de los scaffolds de PLLA/ nHA en función del 

tiempo de degradación. 
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En las tablas 6.2 y 6.3 vemos que el porcentaje decristalinidad (Xc %) y las 

entalpías de fusión (ΔHm) aumentan aproximadamente un 10% en todas las 

muestras estudiadas [49, 50]. 

 Como hemos mencionando anteriormente, debido a la rotura de enlaces 

de las partes amorfas de las cadenas poliméricas, éstas pueden reorganizarse 

contrarrestando los efectos de la nanohidroxiapatita, que favorece la rigidez de 

las cadenas poliméricas, produciendo una elevación considerable de la 

temperatura de transición vítrea (Tg), como podemos ver en la Tabla 6.4. Este 

resultado ha sido observado por otros autores [51]. Como era de esperar, en la 

Tabla 6.5 podemos ver la ausencia de cambios significativos en la temperatura 

de fusión del polímero. 

 

Tiempo de degradación 

(semanas) 

Tg(ºC) 

PLLA 

Tg(ºC) 

PLLA/ 10% nHA 

Tg(ºC) 

PLLA/ 30% nHA 

Tg(ºC) 

PLLA/ 50% nHA 

0 44.5 51.9 43.7 56.3 

1 48.5 62.6 65.3 59.4 

2 65.2 63.0 66.2 60.5 

3 52.3 63.9 67.2 61.1 

4 67.4 65.3 67.4 63.1 

6 68.2 65.7 69.5 64.1 

8 68.5 67.6 69.5 64.8 

 

Tabla 6.4. Temperatura de transición vítrea Tg (
oC) de los scaffolds de PLLA/ 

nHA en función del tiempo de degradación. 
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 En resumen, las muestras con mayor contenido de partículas de nHA 

disponen de menor cristalinidad y entalpías de fusión. Esto es debido a que las 

partículas de nHA aumentan la rigidez de las cadenas poliméricas, lo cual es 

observable tanto en el porcentaje de cristalinidad, como en la temperatura de 

transición vítrea. 

 La presencia de nHA en los scaffolds favorece una degradación más 

rápida en la parte amorfa del polímero, lo cual favorece la movilidad y 

reorganización de las cadenas poliméricas. La muestra de PLLA/ 50 wt% nHA no 

sigue el mismo comportamiento que los scaffolds preparados con otras 

cantidades de nanopartículas. Esto se debe al hecho de que la morfología de 

estos soportes porosos es muy irregular por el alto contenido de nanopartículas, 

como podemos observar en las micrografías obtenidas por microscopía 

electrónica de barrido (SEM). 

 

Tiempo de 

degradación 

(semanas) 

Tm(ºC) 

PLLA 

Tm(ºC) 

PLLA/ 10% nHA 

Tm(ºC) 

PLLA/ 30% nHA 

Tm(ºC) 

PLLA/ 50% nHA 

0 168.7 168.0 168.1 167.9 

1 169.1 168.1 167.6 168.3 

2 168.2 168.1 167.8 168.2 

3 168.5 167.9 167.7 168.1 

4 168.9 167.9 168.0 168.1 

6 168.9 168.2 167.9 168.3 

8 168.5 167.9 167.8 167.9 

 
Tabla 6.5. Temperaturas de fusión Tm (

oC) de los scaffolds de PLLA/ nHA en 

función del tiempo de degradación. 
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6.2.2. Espectroscopía Infrarroja por Transformada de Fourier (FTIR). 

Mediante la espectroscopía infrarroja por transformada de Fourier podemos 

determinar los distintos grupos funcionales que componen un material. Esto es 

debido a que dichos grupos tiene unas bandas de absorción de infrarrojo 

característica, con distintas intensidades, las cuales representaremos en función 

de la longitud de onda a las que aparecen. En la espectroscopía infrarroja por 

transformada de Fourier (FTIR), se utiliza radiación a la que absorbe cada banda 

para la caracterización de los enlaces químicos. La vibración de una estructura 

es analizada en términos de grados de libertad que la estructura a analizar 

posea, proporcionando una información muy valiosa de su estructura química. 

Esta técnica no sólo permite caracterizar las muestras sometidas a 

degradación, sino que también nos dará indicios sobre cuál será el posible 

mecanismo de degradación que sufrirán teniendo en cuenta las condiciones 

experimentales a las que han sido sometidas. Esto se realiza tomando en cuenta 

las diferencias que se pueden observar entre los espectros infrarrojos obtenidos 

con las muestras degradadas y los obtenidos en las muestras sin degradar. Los 

cambios pueden incluir desplazamientos en la frecuencia de absorción de la 

señal, incremento en el ancho de banda y cambios en la absorbancia o aparición 

de bandas atribuibles a los posibles subgrupos o especies de degradación. 

En la Tabla 6.6 se han anotado las bandas de absorción más importantes 

para el PLLA. Observando los cambios ocurridos en las mismas obtendremos 

diferentes datos relativos a los mecanismos de degradación [52-55]. 
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Longitud de onda(cm-1) Grupos funcionales 

756-871 

956-926 

Fases amorfas y cristalinas del PLLA 

Vibración de la estructura helicoidal CH3 

1090 

1225 

Vibración de las bandas asimétricas C-O-o 

Bandas de estiramiento de los grupos éster (C-O) 

1300-1315 Bandas de flexión de los grupos CH 

1382-1365 Estiramiento asimétrico C-H 

1460 Flexión C-H del CH3 

1750 

2900 

2950 

3000 

Estiramiento de los grupos C=O 

Estiramiento asimétrico C-H 

Estiramiento simétrico de los grupos CH3 

Estiramiento asimétrico de los grupos CH3 

 
Tabla 6.6. Bandas de absorción de IR características para el PLLA. 

 

Tanto las partículas de nHA, como los scaffolds de PLLA puro y de 

PLLA/nHA fueron inicialmente analizados mediante la técnica de FTIR, utilizando 

un ATR, para no tener que disolver la muestra y modificarla, lo que hubiera 

provocado un precipitado de nHA, ya que esta no es soluble en la mayoría de los 

disolventes orgánicos. El estudio preliminar indicó que las nanopartículas, al 

igual que sucede con el PCL, no habían interactuado con los grupos funcionales 

del PLLA, y se encontraban simplemente dispersas en la estructura  del 

polímero. En la Figura 6.23 podemos ver que las bandas de absorción no varían 

de posición, lo cual nos indica que no existe interacción de las partículas de nHA 

con el polímero. 
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Figura 6.23. Espectro FTIR de nHA, PLLA y PLLA/ 50 % nHA. 

 

  Esto significa que las partículas se encuentran dispersas en la matriz 

polimérica, no existiendo interacciones químicas entre las mismas, lo cual 

concuerda con los resultados experimentales de SEM que mostraremos 

posteriormente. Sin embargo estos resultados difieren de  los obtenidos por otros 

autores en estudios, en los cuales realizaron los scaffolds mediante la técnica de 

electrospinnig, en lugar de TIPS [51]. También observamos que el pico situado 

alrededor de 1750cm-1, es decir, el correspondiente al  enlace C=O, tanto en las 
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muestras de scaffolds con PLLA puro, en la Figura 6.24, como en los scaffolds 

con PLLA/ nHA, Figura 6.25, se va debilitando a medida que el tiempo de 

degradación aumenta, debido a la ruptura de los enlaces éster que produce la 

formación de acido láctico y alcoholes. 

 

Figura 6.24. Espectro FTIR  del PLLA a diversos tiempos de degradación. 
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Figura 6.25.Espectro FTIR del PLLA/ 10 % nHA a diversos tiempos de 

degradación. 

 

6.2.3. Propiedades mecánicas. 

 En los scaffolds obtenidos mediante la técnica de fabricación de 

separación de fases inducida térmicamente (TIPS), tanto la estructura de los 

poros, como la morfología de las paredes de los scaffolds se pueden controlar 

con modificaciones en la separación de fases [56].  
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 En los soportes porosos obtenidos con el disolvente 1,4 dioxano, la 

estructura del poro es el resultado de una separación de fases sólido-líquido en 

la disolución polimérica. Las características de los poros son determinadas 

mediante la morfología de los cristales del disolvente y las condiciones en las 

que hemos realizado el temple 

 Todos los scaffolds fabricados para nuestro estudio disponen de una 

porosidad superior al 90 %. Aunque al añadir partículas bioactivas en pequeñas 

cantidades, hace que estas actúen como agente nucleador [57], la adición de 

grandes cantidades de estas en la disolución polimérica, perturba la 

cristalización del disolvente, con lo cual aparecen, debido a esto, poros 

irregulares y anisotrópicos, y además se observa una disminución en el tamaño 

de poro del scaffold. 

 La morfología y el tamaño de los poros son dos factores que influyen de 

manera muy importante en las propiedades mecánicas de los scaffolds. El 

módulo de compresión y la resistencia a la fluencia aumentan con el contenido 

de nanopartículas [58], en los soportes porosos estudiados, como podemos ver 

en las Figuras 6.26 y 6.27. 

 El aumento de las propiedades mecánicas no se debe únicamente a la 

presencia de nHA, que es un material cerámico muy duro, sino que la alta 

concentración de nHA hace decrecer el tamaño del poro, como hemos indicado 

anteriormente. En estudios realizados por nuestro grupo de investigación [59] 

hemos podido observar como el módulo de compresión y la resistencia a la 

fluencia dependen fuertemente del tamaño del poro, tanto para los soportes 

porosos de PLLA como para los de PCL. 
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Figura 6.26. Módulo de compresión del PLLA en función del contenido en nHA. 

 

 Algunos autores en los estudios realizados han encontrado que 

soportes porosos con tamaño de poro muy grande tenían valores de las 

propiedades mecánicas pequeñas debido al reducido contenido de polímero en 

las mismas [60]. 

 En las muestras de PLLA con un alto contenido de nHA (50 wt %) 

hemos encontrado una gran irregularidad en los poros y una distribución menos 

uniforme y aglomeración de partículas de nHA en la matriz polimérica. Esto es 

debido al alto contenido en nanopartículas bioactivas. La aglomeración formada 

da lugar a partículas más grandes con menor área superficial, lo cual provoca 
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una reducción de las propiedades mecánicas de estos scaffolds, como resultado 

de un bajo contacto interfacial con la matriz polimérica (Figuras 6.26 y 6.27). 

 

Figura 6.27. Resistencia a la fluencia de los scaffolds de PLLA en función de la 

cantidad de nHA. 

 

 En la Figuras 6.28 y 6.29 podemos observar cómo evolucionan las 

propiedades mecánicas de nuestras muestras en función del tiempo de 

degradación. Estas propiedades mecánicas decrecen continuamente hasta la 

cuarta semana. Las muestras con un mayor contenido de nanopartículas 

alcanzan valores muy bajos en la octava semana de degradación, mientras que 

las muestras de PLLA sin nHA retienen sus propiedades mecánicas de forma 
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muy sostenida con el tiempo. Es decir, las propiedades mecánicas decrecen más 

drásticamente en las muestras con mayor proporción de nHA. 

  

Figura 6.28. Módulo de compresión de los scaffolds de PLLA/ nHA en función 

del tiempo de degradación. 

 

 La degradación de la región amorfa ha producido la rotura de cadenas 

moleculares y la conexión entre los dominios cristalinos, dando lugar a defectos 

en los andamios sometidos a procesos de degradación.  
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Figura 6.29. Resistencia a la fluencia de los scaffolds de PLLA/ nHA en función 

del tiempo de degradación. 

 

 A pesar del efecto neutralizador de la solución de PBS utilizada, la 

concentración de los grupos carboxilo producidos por la degradación es superior 

en el interior del scaffold, dando lugar a una degradación mayor de las paredes, 

lo cual hace disminuir las propiedades mecánicas. 

 

6.2.4. Microscopía electrónica de barrido (SEM). 

 La técnica de caracterización más utilizada para la determinación de las 

diferentes morfologías de los scaffolds es la microscopía electrónica de barrido 

(SEM). A través de esta técnica se estudia la morfología de las muestras 
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sometidas al proceso de degradación. Para su análisis las muestras fueron 

recubiertas con una capa de oro mediante la técnica de sputtering. Se observó la 

superficie de las muestras expuestas directamente y también la superficie de 

fractura de los mismos. Para ello se sumergirán en nitrógeno líquido durante 5 

minutos, siendo posteriormente fracturadas. 

En las Figuras 6.31 a 6.41 podemos ver las micrografías realizadas de los 

scaffolds de PLLA puro y de PLLA con partículas de nHA, preparadas con 

dioxano al 2,5 % (w/v) y con un tratamiento térmico de temple a -60 oC. 

 

 

Figura 6.30. Micrografía de un scaffold de PLLA sin degradar. 
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Figura 6.31. Micrografía de PLLA / 10 % nHA sin degradar. 

 

Figura 6.32. Micrografía de scaffold de PLLA/ 30 % nHA sin degradar. 
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Figura 6.33. Micrografía de scaffold de PLLA/ 50 % nHA sin degradar. 

 

Figura 6.34. Micrografía de scaffold de PLLA tras 4 semanas de degradación. 
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Figura 6.35. Micrografía de scaffold de PLLA/ 10 % nHA tras 4 semanas de 

degradación. 

 

Figura 6.36. Micrografía de scaffold de PLLA/ 30 % nHA tras 4 semanas de 

degradación. 
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Figura 6.37. Micrografía de scaffold de PLLA/ 50 % nHA tras 4 semanas de 

degradación. 

 

Figura 6.38. Micrografía de scaffold de PLLA tras 8 semanas de degradación. 



  6. RESULTADOS Y DISCUSIÓN 
 

152 
 

 

Figura 6.39. Micrografía de scaffold de PLLA/ 10 % nHA tras 8 semanas de 

degradación. 

 

Figura 6.40. Micrografía de scaffold de PLLA/ 30 % nHA tras 8 semanas de 

degradación. 
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Figura 6.41. Micrografía de scaffold de PLLA/ 50 % nHA tras 8 semanas de 

degradación. 

 

Las micrografías obtenidas muestran una estructura continua de poros 

interconectados. Las paredes de los poros están compuestas por PLLA y 

partículas de nHA, que se encuentran homogéneamente distribuidas en la matriz 

polimérica de PLLA.  

La morfología de los scaffolds de PLLA puro, y con partículas de nHA es 

similar a la de otras muestras preparadas con el mismo sistema de fabricación, 

TIPS. Estos scaffolds poseen una morfología tubular muy anisotrópica, con una 

estructura interna en forma de escalera. Esta estructura es característica de los 

scaffolds formados por una separación de fases de la solución polimérica, sólido-

líquido, en la cual los canales son paralelos a la dirección de solidificación, es 

decir, paralelos a la dirección en la que tiene lugar la transmisión de calor. En 



  6. RESULTADOS Y DISCUSIÓN 
 

154 
 

cada canal formado, las divisiones en los mismos se repiten, con una distancia 

uniforme entre ellas, perpendiculares a la dirección de solidificación. La 

separación de fases sólido-líquido es atribuible a la cristalización del disolvente. 

Cuando la temperatura de la solución polimérica es menor que la temperatura de 

solidificación del disolvente, tiene lugar la cristalización del disolvente, siendo 

expulsada la fase polimérica del frente de cristalización como si fueran 

impurezas. Tras la sublimación de los cristales de disolvente, el espacio ocupado 

por estos se transforman en poros en las paredes, con lo que su geometría será 

similar a los cristales de disolvente. 

El gradiente de temperatura en la dirección de solidificación, es decir, la 

dirección que va de la superficie de la muestra al interior de la misma, puede 

provocar una estructura porosa muy anisotrópica. Cuando introducimos 

partículas de nHA en la solución polimérica, estas perturban la cristalización del 

disolvente, cambiando el crecimiento del mismo, formando unos cristales de 

disolvente más irregulares que cuando no añadimos las partículas de nHA. La 

adición de nHA, provoca que tanto las partículas de nHA como el polímero, sean 

expulsados del frente de cristalización, formando una fase rica y continúa de 

PLLA/ nHA, formándose poros en los lugares donde anteriormente existían 

cristales de disolvente. Como consecuencia de la irregularidad de los cristales 

del disolvente formados, tanto los poros como la estructura serán más 

anisotrópicos. Este comportamiento lo podemos observar en los scaffolds 

compuestos por PLLA/ nHA  con mayor concentración de nHA, es decir, los 

scaffolds realizados con 50 % nHA, como se puede observar en la Figura 6.31. 

Al obtener una estructura de poro irregular no observaremos ni canales regulares 

en las paredes, ni tampoco estructura en forma de escalera. Además, la adición 
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de partículas bioactivas de nHA, aunque sea en baja proporción, disminuirá el 

tamaño de poro de 300 a 50nm aproximadamente. También se observa una 

buena y homogénea adhesión entre el polímero y las partículas bioactivas de 

nHA, encontrándose las partículas de nHA situadas en la superficie de las 

paredes de los poros. 

En los soportes porosos con altas concentraciones de nHA (50 % wt) 

como vemos en las Figuras 6.33, 6.37 y 6.40, se observa una gran porosidad en 

las paredes de los poros. 

La perturbación debido a las partículas de nHA es pequeña a pesar de las 

elevadas concentraciones, debido a la escala nanométrica de las partículas y a 

su distribución uniforme. Como resultado de esto, los scaffolds fabricados con 

PLLA y nHA mantuvieron la principal característica de la arquitectura del poro 

que encontramos en el método de separación de fases sólido-líquido, es decir, 

anisotropía regular. En este caso, el efecto de un bajo contenido de nHA en la 

cristalización del disolvente no fue lo suficientemente significativo para alterar la 

estructura del poro. 

Como hemos indicado anteriormente, las muestras estudiadas las hemos 

sometido a un proceso de degradación de 8 semanas. En este período de 

tiempo no se observan cambios apreciables en las micrografías de estas 

muestras, ni aparecen productos de degradación de las mismas, como podemos 

ver en las figuras  6.34 a 6.41. Por el contrario si hay un aumento progresivo en 

la porosidad de las paredes de los poros tras el paso de varias semanas [61]. 

Podemos concluir diciendo que tras el proceso de degradación de 8 semanas no 

se pueden apreciar cambios morfológicos grandes en las micrografías del SEM, 
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ni se aprecian cambios significativos en otros aspectos del estudio, exceptuando 

la porosidad de las paredes de los soportes porosos. 

 

6.2.5. Estudio del pH. 

Hemos determinado el cambio en el pH del medio acuoso con el tiempo 

de degradación para comprobar la liberación de residuos ácidos de las muestras 

de PLLA lo cual nos da una indicación del estado de degradación: a mayor 

formación de acido láctico, que es un producto de degradación, mayor será el 

cambio en el pH. El pH nos aportará información sobre la producción total de 

residuos ácidos [62]. La Figura 6.42 nos muestra la variación del pH en los 

scaffolds realizados con PLLA y en los compuestos de PLLA/ nHA en función del 

tiempo de degradación in vitro.  

Todas los soportes estudiados siguen un desarrollo similar hasta la cuarta 

semana de degradación: el pH sufre una leve caída en las primeras cuatro 

semanas de degradación, y comienza a subir hasta alcanzar posteriormente el 

valor original para permanecer constante a partir de este momento hasta la 

octava semana de degradación. La excepción a esto último son los scaffolds con 

mayor contenido porcentual de nHA, en los cuales a partir de la cuarta semana 

el pH sigue subiendo ligeramente hasta culminar el período de degradación 

estudiado.  

En estos casos, el aumento del pH puede ser debido a la gran cantidad de 

partículas de nanohidroxiapatita existente en estos scaffolds. Estas 

nanopartículas presentes en la disolución, contrarrestarán el efecto de los ácidos 
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producidos en el proceso de degradación, ya que el aumento en el pH se cree 

que puede ser debido a la liberación de radicales OH- que provienen de la 

degradación de las partículas de nHA. 

 

Figura 6.42. Cambio en el pH del PBS en función del tiempo de degradación. 

 

6.2.6. Absorción de agua. 

La absorción de agua es el primer efecto que ocurrirá cuando un scaffold 

entra en contacto con un medio acuoso y es un reflejo de la degradación 

hidrolítica.  
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En la Figura 6.43 podemos observar el porcentaje de agua absorbido por 

los scaffolds en función del tiempo de degradación. En esta figura se puede ver 

que desde la primera semana de degradación, la absorción de agua es muy 

importante para todas las muestras estudiadas. En el período comprendido entre 

la primera y cuarta semana se observa que las muestras sufrieron un proceso de 

estabilización con una pequeña absorción de PBS. Sin embargo a partir de la 

semana seis hasta el final del tiempo estudiado la absorción de PBS es muy 

importante en todas las muestras 

 

Figura 6.43. Absorción de agua de los scaffolds de PLLA/ nHA en función del 

tiempo de degradación. 
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Tambiénhemos observado que cuanto mayor contenido de partículas 

bioactívas de nHA contengan las muestras sometidas a estudio, menor cantidad 

de agua serán capaces de absorber, y menor será la velocidad de degradación, 

un comportamiento que también ha sido observado por otros autores [62, 63]. 

Esto parece lógico si nos fijamos en la morfología de los scaffolds, ya que a 

mayor cantidad de nanopartículas, menor tamaño de poro tendremos, como 

hemos visto en los resultados del SEM. 

El proceso de absorción de agua es un balance entre la disolución de 

oligómeros en la disolución y el consumo de residuos en el PBS. Un aumento de 

la absorción de agua refleja un estado inicial en la degradación.  

La acumulación de productos hidrolíticos en el interior del scaffold provoca 

un aumento en la absorción de agua de los scaffolds durante el proceso de 

degradación. 

Cuando la absorción alcanza un determinado valor, la velocidad de la 

misma se ve reducida como resultado de la disolución de los productos de 

degradación. Estos introducen partículas de nHA en el interior del scaffold, las 

cuales ralentizan la velocidad de degradación, debido a que forman soluciones 

alcalinas que actúan como una barrera física la cual causa una disminución en la 

velocidad de degradación. 

 

6.2.7. Pérdida de masa. 

La pérdida de masa total de los scaffolds fue calculada siguiendo el 

protocolo descrito en la sección 5 de esta memoria. 
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En la Figura 6.44 podemos observar el porcentaje de masa perdida por 

los soportes porosos durante el período de degradación estudiado. De acuerdo a 

los valores obtenidos, se observa que cuando aumenta el tiempo de 

degradación, también aumenta el % de masa perdida por la muestra. Vemos que 

este comportamiento es común a todos los scaffolds estudiados. Aun así, existe 

diferencia en el comportamiento de las distintas muestras, ya que mientras que 

para los scaffolds compuestos por PLLA puro no se observa una pérdida de 

peso hasta la cuarta semana de degradación, en las muestras con diferente 

contenido en nHA la pérdida de peso tiene lugar después de la primera semana. 

 

Figura 6.44. Pérdida de peso en % de los scaffolds de PLLA/ nHA en función del 

tiempo de degradación. 

0

10

20

30

0 2 4 6 8 10

PLLA
PLLA/10 wt% nHA
PLLA/30 wt% nHA
PLLA/50 wt% nHA

Tiempo de degradación (semanas)



  6. RESULTADOS Y DISCUSIÓN 
 

161 
 

 

Al final del período de degradación todas las muestras tienen una pérdida 

de masa de alrededor del 22 %. Estos resultados indican que las muestras de 

scaffolds con contenido de partículas bioactivas de nHA causan una mayor 

pérdida de masa inicialmente [64], aunque al finalizar el proceso de degradación 

estudiado, la pérdida tiende a igualarse para todas las muestras sometidas a 

estudio.  

El mecanismo de degradación en las polilactidas, como el PLLA, es el de 

la degradación en bloque del scaffold, acelerándose el proceso con el aumento 

de la cantidad de agua absorbida. Sin embargo, la adición de partículas 

bioactivas de nHA en los scaffolds disminuye la velocidad de degradación, lo que 

puede ser debido a la actuación de estos como barrera física, que impediría la 

entrada de agua en el scaffold [65]. 

 

6.2.8. Variación del peso molecular y polidispersidad. 

La técnica estándar para caracterizar la  degradación del polímero es la 

cromatografía de permeabilidad de gel (GPC), la cual se utiliza en los ensayos 

de degradación. Mediante esta técnica observamos  la variación tanto del peso 

molecular promedio en peso, Mw, así como en número, Mn, y el índice de 

poldispersidad durante el proceso de degradación. Esto ocurre debido a la 

escisión de las cadenas poliméricas mediante la hidrólisis. El GPC utilizado es 

un equipo Perkin Elmer 200, realizando la calibración de acuerdo con los 

estandares para el polietileno, siendo el flujo de 1 mililitro/ minuto. . Los ensayos 
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se realizaron utilizando tetrahidrofurano como disolvente. En la figura 6.45 se 

puede ver un cromatograma de un scaffold de  PLLA puro sin degradar. 

 

 

Figura 6.45. Cromatográma del PLLA antes del proceso de degradación. 

 

El mecanismo de degradación del PLLA se ve confirmado con los ensayos 

de GPC al finalizar el período de degradación, como podemos observar en la 

Tabla 6.7. El polímero de PLLA  que hemos utilizado para la realización de los 

scaffolds tienen un promedio en peso  Mw=141908.8, un promedio en número 

Mn=95680.8, y un índice de polidispersidad de 1.4835 antes del proceso de 

degradación.  
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% de nHA Mw Mn I=Mw/Mn 

0 50365.3 27893.5 1.80 

10 53685.2 31000.2 1.73 

30 52218.2 29745.2 1.75 

50 61245.0 35157.1 1.74 

 

Tabla 6.7. Mw, Mn e Índice de polidispersidad de las muestras tras el 

período de degradación de 8 semanas.  

 

En la Tabla 6.7 podemos advertir que el índice de polidispersidad ha 

aumentado de 1,48 a aproximadamente 1.74, y como Mw y Mn disminuyen 

mucho, todo ello debido a la escisión de las cadenas poliméricas como resultado 

de la degradación hidrolítica. 

 

6.3. SISTEMA PCL. 

En este capítulo vamos a presentar los resultados obtenidos en la 

degradación de los scaffolds fabricados con PCL, utilizando el 1,4 dioxano como 

disolvente. En los soportes porosos realizados hemos incorporado partículas 

bioactívas de nHA, con proporciones, 0, 10, 30 y 50 % del total de la masa del 

polímero. 

La PCL, es un polímero hidrofóbico y semicristalino, y su cristalinidad 

tiende a aumentar con el peso molecular [66]. La PCL utilizada para la 

realización de este trabajo, tiene un peso molecular promedio en peso 
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Mw=130490, un peso molecular promedio en número Mn= 79760 y un índice de 

polidispersidad I= 1.636. 

De los estudios de degradación presentes en la bibliografía se deduce que 

la policaprolactona presenta dos etapas de degradación [67, 68]. Primero ocurre 

una escisión hidrolítica no enzimática de los grupos éster [69, 70]. A 

continuación, cuando el polímero es mas cristalino, muestra una degradación 

intracelular que le permite ser totalmente reabsorbido y degradado. La 

degradación de los poli (α-hidroxi) esteres, se realiza mediante dos diferentes 

mecanismos, siendo estos la degradación superficial y la degradación en bloque. 

El tipo de mecanismo de degradación que tiene lugar en cada momento vendrá 

determinado por los fenómenos de reacción y difusión existentes en cada caso, 

como podemos observar en la Figura 6.46. 

El mecanismo de degradación superficial, o dicho de otro modo la erosión 

superficial, implica que la ruptura de los enlaces ésteres únicamente tendrán 

lugar en la superficie del polímero [71]. Este tipo de degradación superficial 

ocurrirá cuando la velocidad de escisión hidrolítica de las cadenas poliméricas y 

la producción de monómeros y oligómeros asociados a la misma y que serán 

dispersados por el entorno, se da a mayor velocidad que la de entrada del agua 

al interior del polímero. En este mecanismo de degradación el polímero se irá 

degradando de fuera hacia dentro, disminuyendo de esta forma su tamaño 

exterior, manteniendo el peso molecular  del polímero invariable(Figura 6.46. a). 

Este tipo de degradación tiene sus ventajas, como la facilidad de 

predicción del proceso, propiedad muy interesante si lo que nos interesa es el 

estudio de la liberación de fármacos [72, 73]. 
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Otro mecanismo de degradación existente es la llamada degradación en 

bloque. Este tipo de degradación ocurre cuando el agua penetra en el interior del 

polímero, causando éste una hidrólisis en el mismo (Figura 6.46.b). Esta escisión  

hidrolítica de las cadenas poliméricas es aleatoria, y cuando tenga lugar 

producirá una reducción general en el peso molecular del polímero. 

En el caso que las moléculas de agua puedan difundirse al interior del 

polímero implicará la hidrólisis en el mismo, posibilitando de esta forma la 

dispersión en el interior de los monómeros y oligómeros creados. De esta forma 

la degradación ocurrirá gradualmente, afectando a todo el polímero, 

alcanzándose así un equilibrio en los fenómenos de difusión y reacción. 

Si este equilibrio se ve obstaculizado por la ausencia de difusión, el 

mecanismo de degradación se verá, asimismo, afectado, ocurriendo de esta 

forma una reacción autocatalítica interna debido a los productos de degradación 

(Figura 6.46.c).  

La acumulación de estos productos producirá una reacción autocatalítica 

debido a la ruptura de los enlaces éster en el interior del polímero que acelerará 

la degradación. Al ser la velocidad de degradación del interior del polímero 

mayor que la del exterior del mismo, la apariencia final será la de una capa 

exterior de polímero, de mayor peso molecular, o dicho de otra forma, menos 

degradada, rodeando la parte interna del polímero de menor peso molecular, es 

decir, más degradada. Cuando los oligómeros obtenidos debido a la degradación 

del interior del polímero sean los suficientemente pequeños se distribuirán 

rápidamente hacia la capa exterior, lo cual dará lugar a una pérdida de peso y un 



  6. RESULTADOS Y DISCUSIÓN 
 

166 
 

decrecimiento en la velocidad de las escisiones de las cadenas poliméricas, 

produciendo una estructura hueca de alto peso molecular. 

El tiempo de degradación del polímero PCL es de entre dos y cuatro años, 

dependiendo de factores, como el peso molecular inicial del mismo, la 

cristalinidad, etc. 

 

 

Figura 6.46. Tipos de degradación en la PCL. 
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Los scaffolds fabricados los hemos cortado en rectángulos de 

aproximadamente 5x10 milímetros, y hemos introducido estas secciones en una  

solución salina (PBS) de pH 7,2 a 37 oC durante un período de dieciséis 

semanas. Cada 1, 2, 3, 4, 6, 8, 12 y 16 semanas hemos ido sacando las 

muestras para realizar los estudios de degradación in vitro. 

 

6.3.1. Microscopía electrónica de barrido (SEM). 

La microscopía electrónica de barrido (SEM) es una técnica instrumental 

que nos permite realizar el estudio de la morfología, tamaño de los poros y la 

porosidad de las muestras estudiadas, así como su evolución en el proceso de 

degradación. 

Para que los scaffolds realizados no sufran una deformación de los poros 

y la morfología de los mismos cuando los cortamos para realizar el análisis 

mediante el SEM, realizamos una fractura por congelación, que consiste en 

congelar la muestra antes de realizar el corte, para lo cual introducimos las 

muestras en nitrógeno líquido. 

La adición de partículas de nanohidroxiapatita uniformemente distribuidas 

en la matriz polimérica, se ha realizado previamente al proceso de liofilización. 

La estructura de los poros y su morfología son controladas por el proceso de 

separación de fases ocurrido en la solución polimérica, siendo en este caso la 

separación de fases sólido-líquido [74, 75]. Esta separación de fases es 

atribuible a la cristalización del disolvente. 
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En los scaffolds estudiados hemos observado una porosidad superior al 

90 %. Como podemos ver en las Figuras 6.47 a la 6.50, la presencia de 

partículas de nanohidroxiapatita (nHA) en los scaffolds de PCL no parece que 

modifique el tamaño del poro. Sin embargo, hemos detectado que la presencia 

de nHA crea una morfología más irregular en el scaffold, debido a que estas 

nanopartículas perturban la cristalización del disolvente, cambiando el patrón de 

crecimiento del cristal y formando de esta forma cristales más irregulares en el 

disolvente. Tanto el polímero como la nHA, son expulsados del frente de 

cristalización, formándose una fase rica, y una estructura continua de PCL/ nHA, 

transformándose los espacios anteriormente ocupados por los cristales del 

disolvente en los poros del nuevo scaffold formado.  

Las muestras con menor contenido en nHA presentan un aspecto más 

poroso. La adición de grandes cantidades de nanopartículas modifica la 

estructura del scaffold, dándole una apariencia fibrosa, como podemos observar 

en las Figuras 6.47 a 6.50. 

Analizando las Figuras 6.51 a 6.54 vemos que cuanto más tiempo 

mantenemos el scaffold poroso introducido en PBS para su degradación, más 

significativo es  el engrosamiento de las paredes de los poros. 



  6. RESULTADOS Y DISCUSIÓN 
 

169 
 

 

Figura 6.47. Micrografía de scaffold de PCL puro sin degradar. 

 

Figura 6.48. Micrografía de scaffold de PCL/ 10 % nHA sin degradar. 
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Figura 6.49. Micrografía de scaffold de PCL/ 30 % nHA sin degradar. 

 

Figura 6.50. Micrografía de scaffold de PCL/ 50 % nHA sin degradar. 
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Figura 6.51. Micrografía de scaffold de PCL degradado 8 semanas. 

 

Figura 6.52.Micrografía de scaffold de PCL/ 10 % nHA degradado 8 semanas. 



  6. RESULTADOS Y DISCUSIÓN 
 

172 
 

 

Figura 6.53. Micrografía de scaffold de PCL/ 30 % nHA degradado 8 semanas. 

 

Figura 6.54. Micrografía de scaffold de PCL/ 50 % nHA degradado 8 semanas. 

 

 



  6. RESULTADOS Y DISCUSIÓN 
 

173 
 

 

A medida que aumenta el contenido de nHA, se puede apreciar una 

apariencia más fibrosa, como se observa en las Figuras 6.55 a 6.58, parece 

como si los poros hayan sido estirados. En las micrografías de estas muestras 

no aparecen productos de degradación, ni existen partículas de nHA en las 

partes visibles de las paredes de los scaffolds y no se observa un cambio en la 

morfología de la superficie de una suave a otra abrupta, como ha sido 

documentado por otros autores [76- 78]. 

 

 

Figura 6.55. Micrografía de scaffold de PCL puro degradado 16 semanas. 
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Figura 6.56. Micrografía de scaffold de PCL/ 10 % nHA degradado 16 semanas. 

 

Figura 6.57. Micrografía de scaffold de PCL/ 30 % nHA degradado 16 semanas. 
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Figura 6.58. Micrografía de scaffold de PCL/ 50 % nHA degradado 16 semanas. 

 

6.3.2. Espectroscopía infrarroja con transformada de Fourier (FTIR). 

El estudio de FTIR con el uso del ATR nos permitirá identificar los distintos 

grupos funcionales que existirán en el material, identificando de esta forma la 

composición del mismo. Además será una herramienta importante a la hora de 

identificar y verificar los cambios en la composición química, en caso de que los 

hubiera, tras la degradación hidrolítica de los scaffolds fabricados. La utilización 

del ATR nos permite estudiar los soportes porosos sin tener que modificar su 

estado por disolución o preparación de pastillas, es decir, un estudio con las 

muestras tal como las obtenemos. 

En la Tabla 6.8 mostramos las bandas características de absorción de una 

muestra de PCL y en la Figura 6.59 se pueden ver los espectros de la nHA, así 

como los del PCL puro y PCL/ nHA.  
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Longitud de onda (cm-1) Grupos funcionales 

600 

 

630 

1050 

 

Vibraciones características de los grupos         

fosfatos(PO4
-3) 

Estiramientos de los grupos hidroxi (OH-) 

Vibraciones características de los grupos 

fosfatos (PO4
-3) 

1160 Estiramientos en la fase amorfa de los grupos 

C-O y C-C 

1170 Estiramiento simétrico del grupo C-O-C 

1190 Estiramientos OC-O 

1240 

1290 

1730 

2850 

2865 

3400 

Estiramiento asimétrico del grupo C-O-C 

Estiramiento en la fase cristalina de C-O y C-C 

Estiramiento del grupos funcionales éter (C=O) 

Estiramiento asimétrico del grupo CH2 

Estiramiento simétrico del grupo CH2 

Estiramientos de los grupos hidroxi (OH-) 

 

Tabla 6.8. Bandas de absorción IR características para el PCL. 

 

En las Figuras 6.60 a 6.63 podemos observar las diferentes bandas de 

absorción y su evolución con el tiempo de degradación [79- 81].Si analizamos 

estas Figuras, vemos como en el espectro correspondiente a la nHA aparecen 

unas bandas de absorción alrededor de la longitud de onda 600 cm-1, las cuales 

corresponden a las vibraciones características de los grupos fosfatos (PO4
-3).  
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Figura 6.59. Espectros FTIR de scaffolds de (a) PCL puro, (b) PCL/ nHA 10 % 

(w/v) (c) PCL/ nHA 30 % (w/v) (d) PCL/ nHA 50 % (w/v) (e) nHA. 

 

Las bandas de absorción aparecidas alrededor de la longitud de onda 

1050 cm-1 corresponden también a los grupos funcionales fosfatos. Las bandas 

de absorción alrededor de la longitud de onda 1450 cm-1corresponden a los 

grupos carbonilos (CO3
-2) de la nHA. Próximas a las longitudes de onda 630 cm-1 
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y 3400 cm-1 aparecen las bandas representativas de los grupos hidroxi(OH-) [82-

85]. 

 

Figura 6.60. Espectros FTIR de scaffolds realizados con PCL a diferentes 

tiempos de degradación. 

 

Si analizamos los espectros de los scaffolds que contienen PCL, 

observamos que alrededor de la longitud de onda de 1000 cm-1 hay una banda, 

que puede ser atribuida a los grupos C-O, o alcoholes primarios. Estos grupos 
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de alcoholes primarios serán también los responsables de la aparición de la 

banda de absorción en la longitud de onda 1170 cm-1. 

 

Figura 6.61. Espectros FTIR de scaffolds realizados con PCL/ nHA 10 % (w/v) a 

diferentes tiempos de degradación. 

 

A 1240 cm-1vemos unas bandas correspondientes a los estiramientos 

asimétricos de los grupos C-O-C. En los alrededores de la longitud de onda 1290 

cm-1 aparecerá otra banda correspondiente, una vez más, al estiramiento de los 
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grupos C-O y C-C. Las bandas correspondientes a la longitud de onda 1730 cm-1 

se deben al estiramiento de los grupos funcionales éter(C=O). 

 

Figura 6.62. Espectros FTIR de scaffolds realizados con PCL/ nHA 30 % (w/v) a 

diferentes tiempos de degradación. 

 

Las bandas de absorción que aparecen alrededor de la longitud de onda 

2900 cm-1 son las debidas al estiramiento, tanto simétrico como asimétrico, de 

los grupos funcionales CH2. 
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Por último, podemos observar que las bandas de absorción entre 3000 y 

3500 cm-1 pueden ser debidas a la vibración de estiramiento de las bandas OH, 

de los grupos COOH y OH-. 

 

Figura 6.63. Espectros FTIR de scaffolds realizados con PCL/ nHA 50 % (w/v) a 

diferentes tiempos de degradación. 

 

La banda de absorción correspondiente al grupo carbonilo (λ=1700 cm-1) 

para las muestras de PCL sin nHA va disminuyendo su intensidad con las 
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semanas de degradación como se puede apreciar en la Figura 6.60. Esto puede 

ser debido a la ruptura del enlace carbonilo proveniente del grupo éster del PCL 

y nos puede permitir realizar un seguimiento del proceso de degradación, ya que 

la degradación del grupo carbonilo dará lugar a la formación de ácidos y 

alcoholes. 

Durante el período de degradación observamos que desaparecen con el 

tiempo los grupos ésteres, lo cual indica un ataque hidrolítico en las zonas 

amorfas. Como hemos indicado, al descomponerse estos grupos ésteres 

aparecerán grupos ácidos en el medio. Este equilibrio es el que permite explicar 

la ausencia de fluctuaciones considerables en el pH del medio de degradación. 

 

6.3.3. Calorimetría diferencial de barrido (DSC). 

La técnica de la calorimetría diferencial de barrido (DSC) es una técnica 

experimental que nos permitirá determinar parámetros tan importantes como 

ΔHm, Tg, Tc y su evolución con las semanas de degradación y el contenido de 

nanopartículas. 

La policaprolactona es un polímero cuya degradación ocurre mediante la 

escisión por hidrólisis de sus enlaces éster. La cinética de degradación de la 

PCL responde, en gran medida, al peso molecular del mismo, es decir, a mayor 

longitud de las cadenas poliméricas que lo forman mayor tiempo de degradación. 

Existen otros factores, como la cristalinidad o la polimerización que afectarán 

también a su degradación.  
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La degradación de la PCL se da en dos etapas [86]. En la primera etapa 

ocurre una degradación de los scaffolds sin pérdida de masa. En la segunda 

etapa de la degradación es en la que ocurrirá la pérdida de masa del scaffold 

analizado [87- 89]. 

La degradación de la PCL comienza por la parte amorfa del polímero [90]. 

Una vez que la mayoría de los enlaces en la parte amorfa están rotos, comienza 

la degradación de la parte cristalina. Esto ocurre así debido a que la mayor 

libertad de movimiento de las cadenas poliméricas, en las zonas amorfas en 

comparación con la zona cristalina, hace que la zona amorfa se degrade con 

más rapidez [91]. 

Para realizar la caracterización mediante la técnica de DSC hemos 

realizado diversos barridos  a las muestras estudiadas. Primeramente hemos 

realizado un calentamiento de las muestras desde -50 oC hasta 150 oC, con una 

velocidad de calentamiento de 10 oC/ minuto. Con este primer barrido 

obtendremos información sobre el estado actual del polímero, así como de su 

morfología además nos permitirá conocer tanto la temperatura de fusión (Tm) 

como la entalpía de fusión (ΔHm). Mediante estas entalpías de fusión, y 

conociendo la entalpía de fusión de la PCL 100 % cristalina (ΔH0=136 J/ g) [92, 

93] podremos calcular la cristalinidad de cada una de las muestras analizadas. 

En segundo lugar enfriaremos la muestra hasta -50 oC de nuevo, pero 

esta vez con una velocidad de enfriamiento de 20 oC/ minuto, para acabar con 

un nuevo calentamiento hasta los 150 oC, nuevamente a una velocidad de 

calentamiento de 10 oC/ minuto. Con este barrido estudiaremos tanto el equilibrio 

de nuestro polímero, como su historia térmica. Además obtendremos la 
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temperatura de transición vítrea (Tg), la cual nos dará una idea sobre el 

movimiento de las cadenas poliméricas. También obtendremos tanto la 

temperatura de cristalización (Tc), como la entalpía de cristalización (ΔHc).  

En las tablas 6.9, 6.10 y 6.11 observamos que la adición de nHA no afecta 

significativamente a las propiedades térmicas de los distintos scaffolds de PCL. 

Esto puede ser debido a que la unión entre las partículas de nHA y la PCL no es 

lo suficientemente fuerte como para dificultar en demasía la movilidad de las 

cadenas poliméricas [94]. 

 

Tiempo de 

degradación 

(semanas) 

Tc (ºC) 

PCL 

Tc (ºC) 

PCL/ 10% nHA 

Tc (ºC) 

PCL/ 30% nHA 

Tc (ºC) 

PCL/ 50% nHA 

0 18,9 21,4 22,8 22,5 

1 20,1 22,6 22,0 22,8 

2 20,7 22,4 20,8 22,7 

3 21,2 22,5 23,1 22,7 

4 21,8 21,0 22,3 22,8 

6 22,8 23,8 24,3 23,0 

8 21,0 23,7 25,2 23,1 

12 21,9 23,2 24,1 24,0 

16 22,1 23,0 23,7 24,1 

 

Tabla 6.9. Tc para los scaffolds fabricados con PCL en función del tiempo de 

degradación. 
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En la Tabla 6.9 observamos que la Tc varía más en los andamios que 

contienen mayor cantidad de nHA. Esto puede ser debido a que la presencia de 

nHA favorece la rigidez de las cadenas poliméricas, aumentando de esta forma 

su Tc. También puede influir en este comportamiento el efecto que tiene la nHA 

en la nucleación de la PCL [95].  

En lo referente a la  temperatura de fusión (Tm), podemos observar en la 

Tabla 6.10 que ésta aumenta con el tiempo de degradación, aunque inicialmente 

disminuya. Este comportamiento coincide con la variación de cristalinidad de los 

scaffolds, como se puede comprobar en la Tabla 6.11. 

Observamos que inicialmente, cuanto menor es el contenido en nHA de la 

muestra menor es su Tm. Tras el período de degradación podemos observar que 

las Tm son mayores cuanto mayor es el contenido en nHA de la muestra 

estudiada.  Esto quiere decir que la variación de la Tm es mayor cuando mayor 

es la cantidad nHA presente en la muestra analizada [96]. Estos resultados son 

refrendados por la mayor velocidad de degradación de los scaffolds que 

contienen menor cantidad de nHA. 

En lo referido a la cristalinidad, observamos en la Tabla 6.11, que ésta se 

reduce con el aumento en la cantidad de nHA en las muestras estudiadas.  

Esto puede ser debido a que la presencia de nHA obstaculiza la formación 

de los núcleos de cristalización del polímero, disminuyendo de esta forma su 

cristalinidad. Dicho de otra forma, las partículas de nHA ocupan el espacio 

necesario para el crecimiento del cristal. Además, este comportamiento coincide 

con la mayor variación de la cristalinidad en los andamios con mayor cantidad de 
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nHA, corroborando que la degradación es mayor, cuanto mayor es el contenido 

de nHA en las muestras.  

 

Tiempo de 

degradación 

(semanas) 

Tm (ºC) 

PCL 

Tm (ºC) 

PCL/ 10% nHA 

Tm (ºC) 

PCL/ 30% nHA 

Tm (ºC) 

PCL/ 50% nHA 

0 59,4 59,3 59,5 60,2 

1 66,6 66,5 67,1 63,7 

2 64,6 64,1 64,4 64,1 

3 67,4 64,2 64,3 64,2 

4 67,4 64,4 64,6 64,0 

6 67,4 64,3 67,3 67,5 

8 65,1 64,3 65,9 63,7 

12 68,3 64,6 64,7 67,4 

16 67,3 64,6 64,5 63,3 

 

Tabla 6.10. Tm para scaffolds producidos con PCL en función del tiempo de 

degradación. 

 

La cristalinidad disminuye inicialmente, para aumentar posteriormente 

debido a la degradación de la parte amorfa del polímero mediante hidrólisis, ya 

que a mayor tiempo de degradación la cristalinidad será mayor, puesto que 

inicialmente se degrada la parte amorfa del polímero [97]. 

Hemos observado que como más adelante comprobaremos, a mayor 

cantidad de nHA, la muestra se degradará más rápidamente. Esto puede ser 

debido a que el polímero se convierte en más hidrofílico, disminuyendo su 

cristalinidad [98]. 
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Tiempo de 

degradación 

(semanas) 

Xc (%) 

PCL 

Xc (%) 

PCL/ 10%nHA 

Xc (%) 

PCL/ 30%nHA 

Xc (%) 

PCL/ 50% nHA 

0 41,8 36,3 37,0 31,2 

1 39,2 33,7 29,3 20,9 

2 38,8 34,7 30,0 24,5 

3 38,4 34,0 29,6 24,4 

4 38,7 35,0 30,0 24,6 

6 39,6 35,8 29,6 26,9 

8 40,1 35,5 24,2 25,4 

12 39,2 36,0 30,1 28,6 

16 38,7 36,8 29,6 25,7 

 

Tabla 6.11. Cristalinidad de scaffolds realizados con PCL y su variación 

con el tiempo de degradación. 

 

6.3.4. Propiedades mecánicas. 

La reconstrucción de las secciones de hueso dañadas es necesaria para 

restaurar la estructura y funcionalidad del tejido afectado. Los scaffolds actúan 

como un portador y transporte de proteínas y factores de crecimiento, mientras 

soportan la carga que debería soportar el tejido (hueso) a reparar o sustituir, 

hasta que éste se haya reparado o restaurado lo suficiente. Debido a esto es 

importante en nuestra investigación el análisis de las propiedades mecánicas 

durante el proceso de degradación. 
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Se ha encontrado que en una gran cantidad de variedad de scaffolds 

realizados con distintos polímeros, como PLLA y DLGA, las propiedades 

mecánicas tenían una dependencia directa de la estructura del poro existente, 

así como de la morfología de las paredes porosas. Las propiedades mecánicas, 

como el módulo de compresión y la resistencia de fluencia, se puede observar 

en las Figuras 6.64 y 6.65 en función del periodo de degradación. 

 

Figura 6.64. Módulo de compresión en función del contenido en peso de nHA. 

 

También se puede observar que estas propiedades mecánicas aumentan 

linealmente con la adición de partículas de nHA [99, 100], exceptuando la 
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muestra con mayor contenido de nHA en la cual se mantiene constante. Esta 

diferencia puede ser debido al repentino cambio en la morfología del scaffold, el 

cual adquiere apariencia fibrosa debido a las altas concentraciones de 

nanopartículas. La influencia de las partículas de nHA es importante, a pesar de 

su tamaño nanométrico y distribución uniforme. 

 

Figura 6.65. Variación del límite elástico en función del contenido en peso de 

nHA. 
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En las Figuras 6.66 y 6.67 podemos observar el módulo de compresión, 

así como la resistencia a la fluencia en función del tiempo de degradación. Estas 

propiedades mecánicas decrecen continua y lentamente desde la primera 

semana. 

Las muestras con mayor porcentaje de nHA alcanzan valores bajos tras 

12 semanas de degradación. Sin embargo mientras las muestras realizadas con 

PCL puro conservaran sus propiedades mecánicas con el paso del tiempo de 

degradación, el proceso de degradación afecta más drásticamente a las 

muestras que contienen nHA. A partir de la doceava semana de degradación 

tiene lugar una escisión aleatoria de las cadenas poliméricas mediante hidrólisis, 

produciéndose de esta forma una reducción en el peso molecular de las mismas. 

 

Figura 6.66. Módulo de compresión frente a tiempo de degradación. 
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En la policaprolactona las regiones amorfas son más susceptibles de sufrir 

un ataque por hidrólisis que las densas regiones cristalinas, por lo que esta 

escisión hidrolítica se producirá en las primeras. Si las moléculas de agua 

pueden difundirse en el interior del polímero posibilitan a los monómeros u 

oligómeros producidos la difusión de los mismos hacia la parte exterior del 

polímero, la erosión del mismo ocurrirá de forma gradual y se logrará un 

equilibrio para este fenómeno de reacción-difusión. 

 

Figura 6.67. Límite elástico frente a tiempo de degradación. 
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En caso de variarse este equilibrio alcanzado, el mecanismo de 

degradación puede causar una autocatálisis interna debido a los subproductos 

con grupos terminales carboxilo o hidroxilo. El estudio de la PCL no detecta 

evidencias de una catálisis interna durante el periodo de degradación, como se 

puede observar por la distribución uniforme del peso molecular durante el 

mismo, y el estudio de la sección de los scaffolds. Los resultados obtenidos para 

las propiedades mecánicas no son comparables con los obtenidos por otros 

autores [101, 102]. Esto puede ser debido a las diferentes técnicas de 

fabricación de scaffolds usadas ya que crearemos scaffolds con diferente 

morfología y porosidad. 

 

6.3.5. Pérdida de masa. 

La Figura 6.68 muestra el peso perdido por los scaffolds estudiados de 

PCL y PCL/ nHA durante el tiempo de degradación en una solución PBS, con un 

pH de 7.2, a 37 oC. La velocidad de degradación de los polímeros, como hemos 

indicado anteriormente, se verá afectada por su estructura, peso molecular y 

otras características estructurales. El PCL es un polímero hidrofóbico y dispone 

de una estructura con una alta cristalinidad, lo cual no permite una rápida 

penetración del agua en el interior del mismo, lo que explica el largo periodo de 

degradación del mismo. 

Aunque el mecanismo de degradación del PCL es conocido, con una 

escisión hidrolítica de los enlaces éster de las cadenas poliméricas, la cinética de 

degradación es relativamente menor que la de otros poliésteres biodegradables, 

como el PLLA o el DLGA. En la Figura 6.68 observamos cómo tras la semana 16 
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de degradación, el peso perdido por la muestra de PCL es muy pequeño, 

alrededor del 0.2 %, aunque las muestras con mayor contenido de nHA 

experimentan una mayor pérdida de peso [103]. Esto puede ser debido a que las 

muestras que contengan nHA incrementen la velocidad de degradación. Esto 

último debe estar en coherencia con los resultados obtenidos en la GPC. 

 

Figura 6.68. Peso perdido en función del tiempo de degradación. 
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promedio en número (Mn) así como la polidispersidad (I) de nuestra muestra. 

Durante el proceso de degradación se va a producir una escisión de las cadenas 

macromoleculares como consecuencia del proceso de hidrólisis. Si se trata de 

un proceso de degradación en bloque tendremos que observar una disminución 

del peso molecular y un aumento de la polidispersidad, es decir, cadenas más 

cortas y con diferente peso molecular. En la Figura 6.69 podemos observar un 

cromatográma del PCL con un 50 % de nHA (w/ v). 

 

 

Figura 6.69.  Cromatográma de PCL/ 50 % nHA. 

 

Los cambios en el proceso de degradación in vitro supone una alteración 

de la estructura del scaffold, lo cual implica una degradación de la cadena 

polimérica, y por tanto una disminución en el peso molecular de las cadenas que 

forman el scaffold durante el tiempo que esté inmerso en el PBS, como podemos 
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observar en la Figura 6.70. Si nos fijamos en esta figura, podemos ver que la 

ruptura de las cadenas poliméricas es muy pequeña hasta la semana 12 de 

degradación, donde hay una pequeña variación en el peso molecular de las 

mismas. Sin embargo tras la semana 16 el peso molecular del scaffold realizado 

únicamente con PCL se vio reducido en un 30 %, mientras que los scaffolds 

realizados con un 10, 20 y 50 % en peso de nanohidroxiapatita, se redujeron en 

un 39, 43, y 49 % respectivamente. Los índices de polidispersidad para todas las 

muestras han aumentado, desde 1.37 hasta 1.67 durante el período estudiado, 

no detectándose ninguna prueba de autocatálisis interna, evidenciada por la 

distribución uniforme del peso molecular con el tiempo y el examen de la sección 

transversal.  

Esta conducta sugiere que las partículas de nHA actúan como un 

acelerador de la velocidad de degradación en PBS. Los resultados obtenidos son 

similares a los obtenidos con polímeros como el PLLA y copolímeros como el 

DLGA. Otros autores, en estudios del sistema PCL/ nHA han obtenido resultados 

que muestran una mayor pérdida de peso con la degradación, pero sin embargo 

la variación en el peso molecular de los mismos eran muy pequeña. Esto puede 

ser debido a las diferentes técnicas de fabricación de scaffolds utilizada, lo que 

conllevará diferente morfología del scaffold. Esta diferente morfología hará que 

los mecanismos de degradación de scaffolds diferentes sean distintos. En 

nuestro caso la importante pérdida de peso molecular durante la degradación 

nos indica que en nuestro caso el mecanismo de degradación es el mecanismo 

de degradación en bloque. 
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Figura 6.70. Variación del peso molecular promedio en función del tiempo de 

degradación. 
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ocupará el espacio en el que anteriormente se encontraban los oligómeros, 

estimulando, de esta forma, la difusión de los mismos. De esta forma ocurre un 

aumento en la liberación de nHA, así como una gran disminución de la masa del 

polímero. En la etapa final de la degradación, ésta aumenta de forma lenta y 

homogénea, incrementándose mucho la porosidad. 

La Figura 6.71 muestra el tanto por ciento (%) de agua absorbida por las 

diferentes muestras en función del tiempo de degradación. Esta gráfica de 

absorción de agua nos muestra que la introducción de partículas bioactívas en 

los scaffolds aumenta la capacidad para absorber agua en el periodo inicial de 

degradación.  

Esta capacidad varía dependiendo del contenido en nHA de la muestra. 

La máxima velocidad de absorción tiene lugar hasta la sexta semana de 

degradación. La muestra producida únicamente con PCL llega al equilibrio en la 

absorción de agua, lo cual no se observa en las otras muestras. Estos cambios 

en la absorción de agua son el resultado del equilibrio entre la disolución de los 

oligómeros en la solución PBS y la absorción del mismo en el material residual 

restante.  

En otras palabras, la velocidad de absorción se reduce debido a la 

disolución de los productos de degradación. Existen muchos factores, como la 

morfología y los productos ácidos de la degradación, que modifican la misma 

cuando la realizamos in vitro. 
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Figura 6.71.  Absorción de PBS del PCL/ nHA en función del tiempo de 

degradación. 

 

6.3.8. Variación del pH. 

 Con los cambios de pH en la solución de PBS con el tiempo de 

degradación comprobaremos cual ha sido el nivel de liberación de los residuos 

ácidos de los scaffolds, ya que a mayor formación de productos mayor es la 

disminución del pH del medio acuoso. 

La Figura 6.72 nos muestra los cambios ocurridos en el pH de las 

muestras de los scaffolds compuestos por PCL y PCL/ nHA en diversas 

proporciones en función del tiempo de degradación.  
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El cambio del pH del medio acuoso en función del tiempo de degradación 

se determinó para comprobar la liberación de residuos ácidos de las muestras 

realizadas. Esto también proporciona información sobre la producción total de 

radicales ácidos durante la degradación.  

El pH alcanza su valor más alto durante la primera semana de 

degradación, y es mayor en la muestra con menor contenido de nHA. Se 

observa una tendencia lineal para todas las muestras a partir de la semana 6, 

que tiende a reducir los valores iniciales de pH. Este comportamiento es más 

claro en las muestras con alto contenido de nHA. 

El pH de las muestras de PCL y PCL/ nHA con un 10 % en peso de 

nanopartículas, se estabiliza tras la décima semana. La incorporación de 

partículas de nHA en los scaffolds causa una reducción en el pH del medio, tras 

el tiempo de degradación, como podemos observar en la Figura 6.72. 

 Otros autores [104] encontraron que la adición de partículas bioactívas 

compensan la acidificación del PBS debido a los subproductos ácidos 

producidos en la degradación polimérica, pero en este caso esas partículas 

tienen un efecto opuesto, acelerando la velocidad de degradación. 

En el caso de la degradación de la masa del polímero, la concentración 

interna de los productos de autocatálisis produce un gradiente ácido, mientras 

que los grupos terminales carboxilo generados durante la división de los enlaces 

éster se acumulan. Esto a su vez aumenta la degradación en el interior del 

scaffold, en contraposición con la degradación superficial, manteniéndose en la 

parte exterior o superficial del scaffold cadenas de un mayor peso molecular y un 

soporte degradado interiormente con cadenas de menor peso molecular.  
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Figura 6.72. Variación del pH de los scaffolds de PCL/ nHA con el tiempo de 

degradación. 

 

En nuestro estudio no llegamos a ese nivel de degradación, ya que el 

índice de polidispersidad no varía mucho, como hemos visto anteriormente, y 

como indican otros autores [105, 106]. 
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A la luz de los resultados experimentales obtenidos en la presente Memoria se 

han extraído las siguientes conclusiones: 

 La técnica elegida para la fabricación de los soportes porosos, TIPS 

(Thermally Induced Phase Separations) es un método eficaz para crear 

scaffolds altamente porosos y nos permite variando las condiciones de 

fabricación obtener diferentes morfologías y  tamaños de poro. 

 En cuanto a los polímeros utilizados, ambos fueron óptimos para la 

fabricación de scaffolds con estructuras altamente porosas e 

interconectadas. 

 Se observa que los soportes porosos obtenidos utilizando 1,4 dioxano 

como disolvente tienen mayor porosidad y una red interconectada de 

poros. 

 En los scaffolds realizados con agua y 1,4 dioxano observamos que los 

poros se rompen, con cualquier contenido de agua. Estos presentan una 

menor consistencia así como peores propiedades mecánicas. 

 Cuanto mayor sea la velocidad de enfriamiento menor será el tamaño de 

poro que obtenemos, ya que el fenómeno de coalescencia reduce la 

energía interfacial  y produce poros de mayor tamaño cuanto menor sea la 

misma. 

 En cuanto a las propiedades mecánicas, observamos que tanto para  el 

PLLA como para la PCL, disminuyen con el aumento del tamaño del poro 

como era de esperar. 
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En lo referente al estudio de la degradación, podemos concluir que tanto el 

polímero utilizado como la adición de nanopartículas bioactivas influyen en la 

morfología del soporte poroso. Las conclusiones obtenidas para cada uno de los 

polímeros son las siguientes: 

PLLA: Hemos observado una adhesión homogénea entre el PLLA y las 

nanopartículas de nHA. La adición de estas nanopartículas, aunque sea en 

pequeñas cantidades, disminuye el tamaño del poro, aunque su presencia no es 

lo suficientemente importante como para afectar a la morfología de los scaffolds. 

Además las partículas de nHA disminuyen la velocidad de degradación, ya que 

al encontrarse en una solución alcalina estas actúan como una barrera física. 

Durante el tiempo de degradación aumenta el porcentaje de cristalización (Xc%), 

aumentando considerablemente la temperatura de transición vítrea. 

PCL: Mediante el estudio de la degradación hemos confirmado que ésta se basa 

en la escisión hidrolítica de los grupos éster, provocando una ruptura al azar de 

las cadenas poliméricas, no habiendo detectado ninguna evidencia de catálisis 

interna en los valores del índice de polidispersidad con el tiempo de degradación. 

La degradación del PCL es más lenta que la del PLLA. Hemos observado que 

los soportes porosos fabricados sin nHA, mantienen mejor sus propiedades con 

el tiempo de degradación. También hemos observado que la adición de 

nanopartículas aumenta la velocidad de degradación, lo cual sugiere la 

posibilidad de regular ésta mediante el uso de diversas concentraciones de las 

mismas.  

 



 
 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

8.ÍNDICE DE ACRÓNIMOS  

 



 
 

 
 

 

 



8. ÍNDICE DE ACRÓNIMOS 
 

221 
 

ATR: Attenuated Total Reflactance. 

BHT: Butilhidroxitolueno. 

DLGA:poli(DL-lactida-co-glicolida). 

BTE: Bone Tissue Engineering. 

DSC: Differential Scanning Calorimetry(Calorimetría diferencial de barrido)  

FDA: US Food and Drus Administration. 

FTIR: Fourier Transform Infrared Spectroscopy ( Espectroscopía Infrarroja por 

Transformada de Fourier. 

GPC: Gel Permeation Chromatography (Cromatografía de permeación de gel) 

HA: Hidroxiapatita. 

I: Índice de polidispersidad.(I=Mw/ Mn) 

ITO: Ingeniería de Tejido Óseo. 

nHA: nano hidroxiapatita. 

Mn: Peso promedio en peso. 

Mw: Peso promedio viscoso. 

PBS: Phosphated Buffer Solution. 

PCL: Policaprolactona. 

PDLA: Poli-D-Lactida. 

PGA: Poliglicolida. 
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PLA: Polilactida. 

PLGA: polilactida-co-glicolida. 

PLLA: Poli-L-lactida. 

PVC: Policloruro de Vinilo. 

RTA: Reflexión Total Atenuada. 

SEM: Scanning electronic Microscopy. 

THF: Tetrahirofurano. 

TIPS: Thermally Induced Phase Separation. (Separación de fases inducida 

térmicamente). 

Tc: Temperatura de cristalización. 

Tg: Temperatura de transición vítrea. 

Tm: Temperatura de fusión. 

ΔHm: Entalpía de fusión. 

ΔH0: Entalpía de fusión de polímero 100% cristalino. 

 

 

 

 

 

 



 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

 
 

 

 


