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Resumen

Desarrollo de materiales biocompatibles, biodegradables y bioactivos para su aplicacion en impresién
FDM (modelado por deposicién fundida) de implantes para cirugia maxilofacial.

En el presente Trabajo de Fin de Master se ha pretendido desarrollar materiales biocompatibles,
biodegradables y bioactivos compatibles con la tecnologia de impresiéon 3D FDM, para la posterior
fabricacion de andamios de regeneracion dsea.

Hoy en dia las soluciones actuales de medicina regenerativa, en especial para regeneracidn de tejido 6seo,
no han conseguido este cometido sin las desventajas existentes cuando se implanta un sustituto éseo. La
poca disponibilidad y necesidad de mayores tiempos y costes de operacion que presentan los injertos
autdlogos, o la baja capacidad mecanica o reabsorbilidad en el caso de los materiales sintéticos actuales
son, junto con la tendencia que presentan a ser rechazados por el organismo, motivos para continuar los
estudios de materiales y formas de fabricacion de andamios para regeneracidn dsea.

Los requisitos que debe cumplir un andamio para regeneracién ésea ideal se pueden simplificar en dos
grupos. Por un lado los requisitos referentes al material, es decir, a aspectos bioldgicos y quimicos o de
composicién del material, que son principalmente: una biocompatiblidad que permita no ser rechazado
por el cuerpo; una bioreabsorbilidad que favorezca la degradacién del material en el organismo una vez
cumpla su funcidn; bioactividad para promover la creacidn de tejido nuevo. Por otro lado, estan aquellos
requisitos relativos a la estructura de este material, es decir, aspectos fisicos, de geometria y de
fabricacion. Estos ultimos son principalmente: una resistencia mecdnica suficiente para soportar los
esfuerzos en la zona donde se realice la implantacién; una porosidad controlada e interconectada capaz
de favorecer el crecimiento del tejido; y todo ello se ha conseguir mediante una tecnologia de fabricacion
que permita cumplir estos requisitos con un coste y tiempo adecuados.

Asi, visto el importante crecimiento de la tecnologia de fabricacién la impresion 3D FDM (Fused Deposition
Modelling) en la actualidad, gracias la gran capacidad que presenta a bajo coste, y a los materiales para
aplicaciones médicas compatibles con esta tecnologia, como son la policaprolactona (PCL), el acido
polilacticocoglicdlico (PLGA) y la hidroxiapatita (HA), el objetivo de este trabajo es acercarse lo maximo
posible a la consecucidn de estos requisitos necesarios para la realizacion de andamios para regeneracion
Osea.
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Abstract

Development of biocompatible, biodegradable and bioactive materials for application in FDM 3d
printing (fused deposition modeling) of implants for maxillofacial surgery.

The aim of this Master’s Thesis is to develop biocompatible, biodegradable and bioactive materials
compatible with 3D FDM printing technology for the subsequent manufacture of bone regeneration
scaffolds.

Today, the current solutions of regenerative medicine, especially for bone tissue regeneration, have not
achieved this task without the disadvantages that exist when a bone substitute is implanted. The low
availability and need for longer operating times and costs of autologous grafts, or the low mechanical
capacity or resorbability in the case of current synthetic materials are, along with the tendency to be
rejected by the body, reasons for continuing studies of materials and forms of scaffolding manufacture
for bone regeneration.

The requirements for an ideal bone regeneration scaffold can be simplified in two groups. On the one
hand, the requirements concerning material, i. e. biological and chemical aspects or composition of the
material, which are mainly: a biocompatibility that allows it not to be rejected by the body; a
bioreabsorbability that favours the degradation of the material in the organism once it fulfills its function;
bioactivity to promote the creation of new tissue. On the other hand, there are those requirements
relating to the structure of this material, i. e. physical, geometric and manufacturing aspects. The latter
are mainly: a sufficient mechanical resistance to withstand the stresses in the area where the implantation
is carried out; a controlled and interconnected porosity capable of favouring tissue growth; and all this
has been achieved through a manufacturing technology that allows these requirements to be met at an
appropriate cost and time.

Thus, given the important growth of 3D FDM (Fused Deposition Modelling) printing technology today,
thanks to the large capacity it presents at low cost, and to materials for medical applications compatible
with this technology, such as polycaprolactone (PCL), polylacticoglycolic acid (PLGA) and hydroxyapatite
(HA), the aim of this work is to get as close as possible to the achievement of these.
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1 Introduccion

1.1 Ingenieria de tejidos: Introduccién general. Regeneracién dsea.

La ingenieria de tejidos se puede definir como la rama cientifica multidisciplinar que combina la
biologia celular, la ciencia de los materiales, la ingenieria, y la medicina regenerativa. Este campo
ha supuesto gran interés en los Ultimos afios como estrategia para tratar drganos y tejidos
danados que no pueden auto-regenerarse, como quemaduras completas de la piel, defectos
dseos de tamanio critico y enfermedades crdnicas del cartilago.

Como dato relevante, cabe mencionar que las enfermedades degenerativas y fracturas éseas
afectan a millones de personas en todo el mundo. Precisamente, se espera que el porcentaje de
personas afectadas mayores de 50 afios aumente el doble para el afio 2020, provocando un
empeoramiento de la calidad de vida de estas personas. Ademas, el injerto dseo es el segundo
trasplante tisular mas comun detrds de la sangre, estimandose en Estados Unidos, sobre 2.2
millones de intervenciones anuales con un coste de 2.5 billones de ddlares [1].

La influencia y dimensién de este tipo de patologias conllevan a la busqueda y continuacidn de
la investigacidn y desarrollo en este dmbito, en el cual se esta trabajando desde hace unos afios.
Aun asi, a pesar de todas las innovaciones recientes en técnicas de reparacion dsea, el injerto
Oseo autologo sigue siendo considerado el tratamiento “ideal” o “patrén oro” (gold standard)
para defectos como los de hueso largo o regiones craneo-maxilofaciales (por ej. injerto
procedente de la cresta iliaca, llustracion 1). Sin embargo, presentan importantes limitaciones
como la posibilidad de desprendimiento e inflamacidn o infeccidn, ostedlisis y muerte del tejido
dseo con la consecuente agravacion de la zona, mayor tiempo de operacidn, poca disponibilidad
de material, una morbilidad y carga socioecondmica significativas. Otras alternativas son
aquellas relacionadas con aloinjertos (injerto de otra persona) o xenoinjertos (injerto de otra
especie) con sus respectivas desventajas como puede ser el rechazo inmune, una integracion
lenta y parcial y una mala absorcion y sustitucidn con el hueso nuevo [2]. Ademas, los materiales
sintéticos empleados aln no tienen una interaccidon adecuada con el organismo, fallando con el
tiempo debido a la fatiga 0 a una reaccién adversa de este.

llustracion 1. Extraccion de injerto de la cresta iliaca [3].

Del mismo modo, los defectos dseos representan hoy en dia un desafio para los cirujanos
ortopédicos, siendo necesario emplear procedimientos quirlrgicos invasivos para reconstruir la
estructura del hueso dafiado. Esto supone un mayor nimero de operaciones y post-operaciones,



mayores tiempos y costes de quirdéfano y, por supuesto, un empeoramiento del bienestar del
paciente.

Estos motivos crean asi la necesidad de estudio de una nueva generacién de implantes
biodegradables y biocompatibles para sustituir a los tradicionales, corrigiendo las desventajas
de los actuales. Este tipo de implantes o andamios (scaffolds, llustracion 2), gracias a
caracteristicas como su biodegradabilidad, presenta ventajas frente a un implante metdlico
permanente.

La ingenieria de tejidos por tanto, tiene como objeto mejorar los tratamientos clinicos
convencionales y subsanar los inconvenientes asociados a estos. Su idea principal se basa en la
fabricacidon de un andamio biolégicamente compatible que permita albergar células vivas junto
con su proliferacion y diferenciacion, favoreciendo asi la regeneracién de tejido tanto in vitro
como in vivo. Es por ello que debe cumplir con unas caracteristicas principales como son la
biocompatibilidad, biodegradabilidad, bioactividad, porosidad alta e interconectada v,
mecanicamente similar al tejido original, entre otras.

llustracion 2. Andamio de recuperacion de defecto dseo en maxilar inferior.

Tomando como referencia el tejido dseo, en el cual se centra este trabajo, las caracteristicas
esenciales que debe presentar un andamio para su regeneracion se pueden dividir en dos
grupos, las intrinsecas al material, y las referentes a la morfologia y estructura del andamio.

Los requisitos instrinsecos al material cubre aspectos bioldgicos y quimicos o de composicién y
destacan una buena biocompatibilidad, biodegradabilidad y bioactividad. Por otro lado, los
requisitos estructurales estan relacionados con aspecos fisicos y geométricos, como por
ejemplo, un tamano determinado y una porosidad bien interconectada, junto con una
resistencia mecdnica apropiada para resistir los esfuerzos a los que estara sometido. Mas
adelante, se detallaran con mas profundidad estos requisitos. De esta forma, se hace necesario
conocer la anatomia y fisiologia ésea para llegar a conseguir la maxima mimetizacién del
andamio con el tejido.

El tejido dseo presenta un papel importante en el organismo pues es el encargado otorgar el
soporte estructural del cuerpo, proteger a los drganos vitales y ademas, sirve de suministro para
la produccién de células sanguineas, almacenamiento de minerales, homeostasis y regular el pH
de la sangre. A escala macroscépica puede dividirse en dos zonas principales, una capa externa
y compacta (hueso cortical; = 10% porosidad) y otra de menor densidad (hueso trabecular o
esponjoso; = 50-90% porosidad). A menor escala, se encuentra la matriz extracelular 6sea (MEC)
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formada por un componente organico no mineralizado (principalmente colageno tipo I) y un
componente inorganico mineralizado (compuesto por minerales de apatita carbonatada del
orden de 4 nm de espesor [4]). A su vez, estan presentes diferentes tipos de proteinas como
glicoproteinas, proteoglicanos y sialoproteinas, que contribuyen a la existencia de las distintas
sefiales del entorno extracelular (llustracidon 3). Asi, gracias a la estructura nanocompuesta
formada principalmente por fibras de colageno (resistentes y flexibles) reforzadas con cristales
de hidroxiapatita (HA), el hueso presenta una gran resistencia a la compresién.

En las cavidades de esta matriz extracelular, se encuentran las células 6seas como los
osteoblastos, osteocitos, osteoclastos y células osteogénicas.

Las células osteogénicas (u osteoprogenitoras) estan muy activas durante la fase de crecimiento
y reparacion ésea, teniendo capacidad para proliferar y diferenciarse en osteoblastos, los cuales
se encargan de sintetizar y mineralizar las proteinas de la matriz dsea. Cuando éstos han perdido
la capacidad de sintesis y quedan atrapados en la matriz, se denominan osteocitos, y su funcién
principal es mantener el buen estado de la misma, con capacidad de reabsorberla y producirla.
Por otro lado, los osteoclastos son células multinucleadas cuya funcién principal es Ia
degradacion y reabsorcién del tejido. Estas junto con los osteoblastos estan implicadas en la
remodelacién del hueso [4].

Todas ellas constituyen una red de conexién, encargadas de responder de forma dptima ante la
influencia, entre otros factores, de fuerzas mecdnicas que recibe el tejido, transduciendo
mensajes que inician respuestas de remodelacion.
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llustracion 3. Estructura tejido dseo (M.M. Stevens et al., 2008).

La remodelacidn (proceso encargado de la eliminacién y formacidn de hueso), se puede dividir
basicamente en los siguientes pasos: (1) activacion, donde osteoclastos inmaduros se
diferencian a osteoclastos multinucleados; (2) reabsorcidon o eliminacién por parte de los



osteoclastos del hueso viejo o dafiado; (3) reabsorcion completa de la matriz ésea; (4) formacion
de hueso, osteoblastos producen nueva matriz ésea; y (5) osteoblastos son transformados en
células inactivas, revestimiento dseo (llustracion 4).
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llustracion 4. Proceso de remodelacion ésea [5].

Esta serie de procesos no se llevan a cabo siempre de forma eficaz, siendo un factor critico el
tamanio del defecto éseo, provocando el fallo de la regeneracién espontanea del hueso y siendo
requerida la intervencién quirdrgica. Asi, esta necesidad de reconstruir con éxito este tipo de
defectos dseos, ha llevado a la busqueda de una eficiente ingenieria de tejidos (medicina
regenerativa) durante los Ultimos 20 afios [6].

1.2 Requisitos de andamios para regeneracion dsea: estructura, materiales y estado del
arte.
Un buen scaffold debe presentar una serie de requisitos, como pueden ser [7]:

- Biofuncionalidad: habilidad del scaffold para realizar las funciones para las que fue
disefado, restaurando las funciones de tejido reemplazado.

- Biocompatiblidad: capacidad de soportar una correcta actividad celular junto con
sistemas de sefializacion molecular. Permite evitar efectos indeseables como Ila
citotoxicidad, la genotoxicidad, la inmunogenicidad, la mutagenicidad, Ila
trombogenicidad y la inflamacion.

- Bioreabsorbilidad y biodegradabilidad: esta cualidad permite al scaffold degradarse
con tiempo en condiciones in vitro o in vivo. Lo ideal es un grado de reabsorcién
controlado que permita crear nuevos espacios para la continua proliferacién vy
crecimiento celular, de forma que exista una coordinacion entre el crecimiento del
tejido y la degradacién del material. Esta relacionado con la biocompatibilidad ya que
los productos degradados han de ser no tdxicos y capaces de ser metabolizados y
eliminados por el cuerpo.

- Radiolucidez: diferenciarse radiograficamente con respecto al tejido donde se implanta.

- Propiedades mecanicas: modulo elastico, limite eldstico, tenacidad a la fractura, fatiga
y porcentaje de elongacidn son propiedades que deben ser lo mas parecida posibles al
tejido reemplazado. Estan relacionadas con la bioreabsorbilidad ya que la variacién de
estas debido al proceso de degradacidn ha de ser compatible con el proceso de
regeneracion dseo.

- Tamaiio de poro y porosidad: esta estructura determina la distribucion y localizacién
espacial de las células, nutrientes, oxigeno y la extraccion de los productos de desecho,
por lo que afecta a la viabilidad de la formaciéon del nuevo tejido. Los andamios deben
tener una gran superficie interna debido a la porosidad total y el tamafio de los poros.
Una superficie grande permite la adhesion celular y la proliferacién y por otro lado un
gran volumen de poro es requerido para contener y después suministrar una poblacion

4



celular suficiente para el proceso de cicatrizacién o regeneracién. También resulta
necesaria la interconexién de los poros y evitar una alta porosidad para favorecer la
transferencia de masa y la migracién celular, junto con una buena vascularizacién del
tejido. Conjuntamente, un aumento en la porosidad implica una disminucién de las
propiedades mecanicas tales como la resistencia a la compresién y aumenta la
complejidad para la fabricaciéon del andamio. Cabe destacar que el tejido 6seo suele
estar alineado en superficies curvas, por lo que, siguiendo ese patréon biomérfico, se
pretende que los poros tengan secciones transversales curvadas.

- Fabricacidn: es necesario que tengan unas cualidades de fabricacion deseadas para su
correcta produccién (por ejemplo, que se produzcan facilmente formas irregulares de
andamios que coincidan con los defectos en el hueso de pacientes concretos). Asi,
resulta importante tener un buen disefio en todos los niveles, macro, micro y nano. La
parte macro se basa en la forma global del material, su tamafio y su masa, pudiendo ser
bastante compleja en funcion del paciente. La microarquitectura refleja la arquitectura
tisular como puede ser el tamafio de poro, forma, porosidad, distribucidn espacial, ratio
superficie/volumen e interconexidn de poros. Y por ultimo, la nanoarquitectura engloba
las modificaciones superficiales, por ejemplo, fijacién de biomoléculas para la adhesidon
celular, proliferacién y diferenciacion. Ademds, la quimica del elemento a fabricar, la
composicion, estructura y peso molecular del biomaterial deben ser considerados.

- Comercializacidn: el factor principal en este caso es una fabricacién de bajo coste que
permita su comercializacién.

Ademads de estas caracteristicas citadas, un material sustitutivo éseo ideal debe ofrecer una
estructura tridimensional osteoinductiva (presentar la facultad de formar tejido dseo
ectopicamente), para que las células osteogénicas del paciente lo colonicen y generen tejido,
promover la vascularizacién, como también presentar propiedades mecdanicas adecuadas.
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llustracion 5. Requisitos de un andamio en su desarrollo para regeneracion ésea (L. Roseti et al. 2017).



A pesar de la extensa investigacion en este campo de la ingenieria de tejidos, incluyendo el
autoinjerto "gold standard", hoy en dia ningun sustitutivo 6seo ofrece todas estas propiedades
en un solo material. Es el motivo por el cual existe un continuo estudio de la viabilidad de los
distintos materiales o combinaciones de ellos, junto con una tecnologia de fabricacidn
compatible, adecuada para regeneracion ésea.

A lo largo del tiempo algunos materiales para este propdsito han sido empleados y evaluados.
La seleccion de éstos viene determinada principalmente por la composicién del tejido dseo, el
cual estd compuesto en su matriz extracelular (ECM) principalmente de hidroxiapataita (HA)
embebida dentro de una matriz de coldgeno (polimero biolégico) y agua. A continuacidn, se
mencionan algunos de estos materiales empleados [7,8].

Injertos

Como se ha comentado, una de las soluciones que se aplican hoy en dia en este dmbito son los
injertos. La regeneracion dsea a partir de la extraccién de tejido del propio paciente (autoinjerto)
es considerado actualmente como la soluciéon ideal por su osteoinductividad,
osteoconductividad y osteogénesis. Se extraen de zonas de hueso que no estan bajo carga
mecanica (por ej. la cresta iliaca). Este tipo de injertos presentan células y factores de
crecimientos que favorecen la regeneracidon dsea con un bajo riesgo de rechazo y trasmisién de
enfermedades. Las desventajas giran en torno a las posibles cirugias adicionales e infeciones,
como también el dolor y una disponibilidad limitada.

Aparecen también los injertos procedentes de la misma especie (aloinjertos) o de distinta
especie (xenoinjerto). Los primeros tienen ventajas como disponibilidad inmediata y facil
manejo, pero requieren tratamientos para prevenir el rechazo y las posibles infecciones, ademas
de poseer una baja osteoconductividad y osteoinductividad. Los xenoinjertos provienen
principalmente de vacas y corales presentando caracteristicas ostoinductivas vy
osteoconductivas a un bajo coste y alta disponibilidad pero presenta riesgo de transimision de
enfermedades de animales o respuesta inmune.

Andamios ceramicos

Se pueden destacar también los materiales inorganicos, tanto éxidos como sales, los cuales son
empleados para regeneracion 6sea debido a la alta similitud de estos con la composicién natural
del hueso (fosfatos de calcio) o por su capacidad de crear uniones fuertes al tejido éseo
(biovidrios).

Las formas actuales en el uso clinico incluyen piezas sdlidas (por ej. como componentes
portadores de protesis de articulacién).En funcidon de su respuesta tisular, las bioceramicas
pueden clasificarse en tres familias principales: casi inertes (por ej., alimina y zirconia),
bioactivas (por ej., vidrios bioactivos) y reabsorbibles (por ej., B- y a-fosfato tricalcico).

Los fosfatos de calcio son materiales bioactivos gracias a la habilidad que tienen para formar
material de apatita ésea o hidroxiapatita (HA) de carbonato en sus superficies, lo cual promueve
la funcién celular y su expresion. Entre ellos destaca la HA, un fosfato de calcio cristalino
presente en los huesos.



Por otro lado, los biovidrios, presentan una ventaja principal sobre fosfatos de calcio como la
HA, y es un mayor ratio de degradacion. Una capa de hidroxicarbonato apatita (HCA) se forma
sobre la superficie del vidrio seguido de una disolucidon del mismo. El HCA es similar al mineral
del hueso e interactia con el coldageno para unir el biovidrio con el tejido huésped mejorando la
estimulacién del crecimiento de tejido nuevo.

Respecto a las desventajas que puede presentar este tipo de materiales, cabe mencionar la
fragilidad y baja resistencia a fatiga que presentan, muy influyente sobre todo a altos esfuerzos.

Andamios poliméricos

Los biopolimeros son materiales organicos sintéticos biocompatibles que pueden tener origen
natural o sintético.

Los polimeros de origen natural son aquellos inspirados en la matriz extracelular como por ej.
el colageno, los cuales presentan caracteristicas de tejido 6seo favoreciendo la adhesion y
migracion celular a través de sus poros. El coldgeno es el principal componente del tejido
conectivo en mamiferos, (en especial, el colageno de tipo |).

En cuanto a las desventajas que pueden presentar destaca la poca versatilidad para ser
modificados, lo que no ocurre con los polimeros del segundo grupo (sintéticos), los cuales
aportan la capacidad de modificacion en su sintesis pudiéndolo adaptar al objetivo a perseguir.

Los polimeros sintéticos (empelados en este trabajo) estdan en continuo desarrollo. Son
biodegradables, no tdxicos, biocompatibles y se degradan principalmente por hidrdlisis. Entre
ellos destacan:

- Acido poliglicélico (PGA): es un polimero altamente cristalino (45 - 55% de cristalinidad)
lo que le aporta altas propiedades mecanicas. Presenta una excelente degradabilidad
(se hidroliza en 1-2 meses), siendo necesario en ocasiones reducirla, junto con la
reduccion de sus productos de degradacidn, a partir de su copolimerizacién. En el
cuerpo, el producto de degradacién de la PGA es la glicina que puede ser excretada en
la orina o convertida en diéxido de carbono y agua a través del ciclo del acido citrico.

- Acido polildctico (PLA): es un biopolimero termoplastico que presenta una buena
biodegradabilidad y biocompatibilidad. Su molécula quiral existe en dos formas
Opticamente activas: L-lactida y D-lactida. Forma parte de numerosas aplicaciones pues
presenta un rango de propiedades, desde el estado amorfo al cristalino, las cuales se
pueden conseguir modificando las cantidades de los isdmeros (L-lactida y D-lactida), los
pesos moleculares, o a partir de la copolimerizacion.

- Acido poli-L-lactico (PLLA): baja velocidad de degradacién comparado con el PGA,
teniendo una resorcion total in vivo de entre 2 y 5-6 afios para altos pesos moleculares.
Presenta buenas propiedades mecdnicas habiéndose empleado para aplicaciones de
carga, como dispositivos de fijacién ortopédicos.

- Acido polilactico-co-glicélico (PLGA): tanto los L- como los DL-lacticos se han utilizado
para la copolimerizacion con mondmeros de glicélicos con el fin de obtener diferentes
velocidades de degradacion. Las velocidades de degradacion de PLGA dependen de una
variedad de parametros incluyendo la relacion PLA / PGA, el peso molecular y la forma
y estructura de la matriz. Por ejemplo, una concentracién al 50/50 (%) de acido poli (DL-
lactico-co-glicdlico) se degrada en aproximadamente 1-2 meses, una al 75/25 (%) de



PLGA en 4-5 meses y al 85/15 (%) en 5-6 meses. La popularidad de estos copolimeros se
puede atribuir a la aprobacidn de la FDA para su uso en los seres humanos y su buena
procesabilidad.

- Policlaprolactona (PCL): es un poliéster semicristalino obtenido por la polimerizacién de

apertura de anillo de unidades mondmeras de "€-caprolactona". El PCL presenta

degradacion hidrolitica con una velocidad de degradacion lenta (2-3 afios) con respecto
a polimeros como PLA. Tiene una resistencia a la traccién alrededor de 23 MPa y alto
alargamiento en la rotura (>700%), pudiendo utilizarse conjuntamente con otros
materiales para aplicaciones de carga.

Como parte negativa, los polimeros carecen de bioactividad y dificultan las interacciones
biomaterial-huésped requeridas. Ademas, en ciertas ocasiones sus productos de degradacion
incluyen productos acidos perjudiciales, obstaculizando la regeneracién del tejido. Una solucién
a esta carencia de bioactividad es la realizacidon de compuestos poliméricos y cerdmicas
bioactivas como la hidroxiapatita (HA), tratados en este trabajo.

Metales

Dada las pobres propiedades mecanicas que pueden presentar materiales como los polimeros,
surgen estudios de investigacién de metales biodegradables. Estos ofrecen unas propiedades
mecdanicas cercanas al hueso y con un comportamiento de degradacién aceptable.

Los metales mds usados tradicionalmente, como son el acero inoxidable y las aleaciones de
titanio, presentan grandes ventajas como la resistencia a corrosidn en el medio fisioldgico, pero
también inconvenientes como una pérdida de densidad dsea en las zonas cercanas al material
(apantallamiento mecdnico: distinta deformacidn entre hueso e implante bajo la misma carga,
conlleva a su rozamiento y desgaste). Ademas, para este tipo de materiales se hace necesaria
una segunda intervencién para retirarlos una vez se cumple su funcion.

Esto ha provocado el estudio de materiales como el magnesio (Mg) y sus aleaciones, el cual
presenta gran capacidad de disolucion en el medio fisioldgico, siendo expulsado del cuerpo de
forma natural (orina) una vez queda completada su funciéon. Ademas, presenta propiedades
bastante cercanas al hueso humano, mostrando resultados alentadores para regeneracion dsea.
Como desventaja cabe mencionar que la velocidad de degradacidn es mayor a la deseada, y es
por esto que se esta investigando reducir este fendmeno a partir de recubrimientos de fosfatos
de calcio, el cual no solo permitiria alargar la vida del magnesio, sino ademas, favorecer la
generacion del tejido alrededor del material [9].

Como se puede comprobar, cada biomaterial tiene propiedades materiales y mecanicas
especificas, métodos de procesamiento, propiedades quimicas, interacciones célula-material y
su correspondiente aprobacién de la FDA, como también, un proceso de fabricacion mas
adecuado.

La justificacidn del material empleado en este trabajo se comentara en el apartado siguiente, ya
que la eleccion de éste viene en gran medida determinada por el tipo de tecnologia de
fabricacion a emplear, la cual ayudara a conseguir los requisitos de andamios para regeneracién
Osea.



Materiales compuestos

La dificultad de un biomaterial para satisfacer todos los requisitos necesarios en el ambito de la
medicina regenerativa ha llevado al desarrollo de materiales hibridos o compuestos. Esto
consiste en la combinacion de dos o mds biomateriales para conseguir una funcion mas éptima.
Destacan los copolimeros, mezclas polimero-polimero-polimeros o compuestos polimero-
ceramicos:

- Copolimeros: son derivados de dos o mas especies monomeéricas. Destaca, como se ha
comentado anteriormente, el 4cido polilactico-co-glicdlico (PLGA).
Por un lado el acido polilactico (PLA), muestra una temperatura de transicion vitrea (Tg,
por encima de la cual el material es blando y flexible) por encima de la temperatura
ambiente y un tiempo de degradacién largo, mientras que el acido poliglicdlico (PGA)
muestra una T, por debajo de la temperatura ambiente y un tiempo de degradacién mas
corto. El copolimero desarrollado a partir de estos dos (PLGA) permite un ajuste de Ty y
la degradacién en funcién de las necesidades.

- Mezclas de polimero-polimero (bending): Requiere de polimeros que presenten
interacciones intermoleculares o de Van der Walls, que permita crear una mezcla
miscible con unas propiedades mejoradas. Un ejemplo puede ser la mezcla de PLGA con
polifosfacenos. Es sabido que el PLGA produce subproductos 4cidos al degradarse, que
puede llevar a necrosis tisular y fracaso del implante durante largas exposiciones en el
tejido. Por otro lado, los polifosfazenos liberan productos neutros o basicos en su
degradacion, permitiendo obtener biomateriales novedosos con productos de
degradacion casi neutros.

- Composites polimero-ceramicos: El empleo de materiales compuestos ha resultado de

gran atraccion para aplicaciones de ingenieria tisular en hueso. Esto es, porque el hueso
es un material compuesto, formado por una mezcla de cristales inorganicos de
hidroxiapatita (HA) y fibras organicas de colageno. Asi, los compuestos polimero-
ceramicos aportan las ventajas de cada uno de sus componentes, demostrando su éxito
en la regeneracion ésea en comparacién a cuando se emplean por separado.
Por ejemplo, S. A. Park et al. (2011) demostraron que los andamios de PCL mejoraban la
fijacion, proliferacion y diferenciacidn celular con la presencia de HA en el polimero [10].
A su vez, al implantarse, estos materiales han demostrado una mejora de la bioactividad
y propiedades mecanicas con la adicion de HA, mejorando también los efectos adversos
asociados a la degradacion [11].

1.3 Tecnologia de fabricacién: Introduccién general. Impresiéon 3D en medicina:
tecnologias materiales y estado del arte.

Sobre la década siguiente al afio 1993 crecid el interés de fabricacién de andamios 3D porosos
a partir de técnicas convencionales como separacién de fases, colada de disolventes, lixiviacion
en particulas y laminacidn de membranas. Sin embargo, la principal desventaja que acarreaban
estos métodos era el insuficiente control sobre la arquitectura del andamio, como la red de
poros y tamafo de los mismos. Ademas, los procesos de fabricacién en serie carecen de
personalizacién, con unos costes mas elevados [12].

La busqueda de fabricar andamios ideales incentivé el uso de métodos de impresiéon 3D
(también conocidos como prototipado rédpido o fabricacién aditiva). Esto permitia fabricar
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andamios personalizados con tamafio de poro controlado y estructura de poros. Asi, la
impresién 3D ha adquirido un papel importante en los Ultimos afios en la fabricacién de tejidos,
ya sea a través andamios o basados en ellos creando el entorno estructural biomimético
adecuado para facilitar la formacion de tejido y promover integracién del tejido huésped.

Por tanto, esta tecnologia ha demostrado un control estructural en la fabricacién de escala micro
a macro a partir del enfoque capa por capa, existiendo ademads, distintos métodos de
construcciones para ingenieria de tejidos como la estereolitografia (SL), el modelado por
deposicién fundida (FDM), sinterizacion selectiva por laser (SLS), impresion 3D “solvent casting”,
inkjet y bioprinting [12,13].

Este tipo de procesos se conocen como prototipado rapido y un breve resumen del
funcionamiento de cada uno de ellos es el siguiente:

- Estereolitografia (SL): se basa en la fabricacidon de objetos sélidos capa a capa a
partir de un material curable mediante un laser ultravioleta. Un ldser incide sobre
un bafio de resina fotopolimerizandola capa a capa hasta obtener la pieza deseada.

El material empleado en este proceso son resinas fotocurables. Se polietilenglicol
dimetacrilato (PEG-DMA) y polietilenglicol diacrilato (PEG-DA) etiquetados con
dextrano, PEG bioactivo o PEG bioactivo fluorescentes en diferentes regiones del
andamio. Ademas, recientemente se ha ampliado el numero de resinas haciendo
sintesis con segmentos de PCL o acido polilactico y resinas de acido polilactico sin el
uso de disolventes reactivos.

o Ventajas: capacidad de crear piezas complejas con arquitectura interna a
gran resolucién y con buenas propiedades mecanicas.

o Desventajas: las resinas empleadas pueden presentar citotoxicidad, lo que
parece ser un problema importante de esta técnica. Los materiales con altas
propiedades mecdnicas para esta tecnologia no presentan
biocompatibilidad, mientras que aquellos biocompatibles, como los
basados en PEG, presentan bajas propiedades mecanicas [14].

L,

llustracion 6. Estereolitografia, SL (R. Couto et al.,2016).

- Modelado por deposicion fundida (FDM): consiste en la deposicion de material
termoplastico fundido sobre una base a partir de un extrusor. El material se va
depositando sobre la plataforma de trabajo capa a capa, las cuales se funden entre
ellas para formar el objeto. El material compatible con esta tecnologia es un
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filamento que se hace pasar previo calentamiento por una boquilla encargada de
depositar el material. Tecnologia empleada en este trabajo.

Para aplicaciones bioldgicas, la policaprolactona (PCL) es cominmente usada debido
a su baja temperatura de fusién, apareciendo combinaciones de ésta con vidrios
bioactivos, L-lactico/e-caprolactona, PLGA con infiltracién de colageno, PCL-TCP con
gentamicina (antibidtico para evitar infecciones), PCL-TCP, PLGA-TCP revestido de
HA (filamento realizado en molde), PCL-PLGA-TCP, PLGA-PCL, PCL revestido con
gelatina, PCL, PMMA y PLA.

o Ventajas: capacidad de realizar piezas de geometria compleja a bajo coste.

o Desventajas: la elecciéon del material debe presentar las caracteristicas de
transferencia de calor y reoldgicas adecuadas para un buen
comportamiento del fluido y, por supuesto, que sea biocompatible. Por otro
lado existe la incapacidad de incorporar células vivas o agentes bioldgicos
sensibles a la temperatura en el proceso de impresién debido a la alta
temperatura del proceso.

|\ I \
e
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—
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%
X
llustracion 7. Modelado por deposicion fundida, FDM (R. Couto et al.,2016).

Sinterizacion selectiva por laser (SLS): se basa en la unidon de particulas del material
capa a capa con un laser de alta potencia. El espacio de trabajo es calentado por
debajo de la temperatura de fusién del material para favorecer al laser llegar a la
temperatura de trabajo. La incidencia del laser sobre las particulas provoca la union
de éstas por calor. Una vez terminada la capa, se vuelven a depositar particulas para
realizar la siguiente capa. Como en los anteriores métodos, la geometria del objeto
viene definida a partir de un modelo CAD.

Los avances recientes de este método se destaca en la habilidad para producir
andamios poco rigidos y de gran resoluciéon. Los materiales mas comunes empleados
en esta tecnologia son PCL con HA, PCL con B-TCP recubierto de coldgeno, Ca-
P/PHBV (Calcio-Fésoforo/Poli (3-hidroxibutirato-co-3-hidroxivalerato)), CHAp/PLLA
(hidroxiapatita carbonatada/acido polilactico) y PVA.

o Ventajas: procesamiento de materiales sin el uso de disolventes organicos

0 compuestos quimicos toxicos. A su vez, no necesita de estructura soporte
ya que el propio polvo del material no procesado realiza esta funcion.
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o Desventajas: eliminacion del material residual al final del proceso y las altas
temperaturas de trabajo, que limitan el uso de materiales debido a la
posible descomposicion de los mismos.

2O =

/] IYAE

llustracion 8. Sinterizacion selectiva por Idser, SLS (R. Couto et al.,2016).

X

Impresion 3D “solvent casting”: consiste en la deposicion de capas de material
disuelto en un disolvente volatil. Durante la deposicion el disolvente se evapora
haciendo que el material adquiera una conformacién rigida. Se desarrollé para
superar las limitaciones de fabricacién de filamentos de ciertos materiales.

llustracion 9. Solvent casting (R. Couto et al.,2016).

Inkjet: consiste en la fabricacién de piezas tridimensionales a partir de una solucién
de aglutinante liquido sobre un lecho de polvo. Al igual que en la sinterizacién por
laser, el material se renueva capa a capa y en este caso, las particulas se unen
mediante un aglutinante.

Se han utilizado materiales como polifosfato de calcio y acetato de polivinilo (PVA),
hidroxiapatita (HA) y fosfato tricalcico (TCP), TCP dopado con éxido de estroncio y
magnesio, HA y vidrio de apatita-wollastonita con agua como aglutinante, fosfato
de calcio con colageno, PLGA y polvo de fosfato de magnesio (Mgs(PO.)2).

o Ventajas: amplia gama de materiales a usar debido al procesamiento a
temperatura ambiente, habilidad de imprimir arquitecturas internas,
bajo coste y tiempo, y control a nivel microscdpico.

o Desventajas: limitacién del uso de disolventes organicos como
aglutinantes debido a la disolucion de las cabezas de impresion
comerciales, y la dificultad para eliminar el material sobrante de zonas
estrechas.
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lustracion 10. Inkjet (R. Couto et al.,2016).

- Bioprinting: se basa en la extrusion de un material liquido viscoso y unidades
celulares (generalmente una disolucidn, pasta o dispersién) desde una jeringuilla
presurizada a un medio liquido de densidad similar. El objetivo es formar estructuras
semejantes a tejidos.

Se incluyen materiales como PLGA, TCP, colageno con quitosano, quitosano,
compuestos de colageno-alginato-silica recubiertos de HA, proteina de soya vy
agarosa con gelatina. También, estudios recientes han observado la capacidad de
imprimir unidades de células, como también estas incluidas en andamios formados
por hidrogeles y PCL.

o Ventajas: proceso a temperatura ambiente, incorporacién directa de
células y distribucién homogénea de estas con precision micrométrica.

o Desventajas: rigidez mecanica limitada, la sincronizacion critica del
tiempo de gelificacion, la adaptacidon especifica del material, las
densidades del medio liquido para preservar las formas y la baja
resolucidn.

En la fabricacion de los andamios, es muy importante tener en cuenta en su disefio una serie de
factores, como se ha comentado en apartados anteriores, que puedan llevarse a cabo por la
tecnologia correspondiente.

La eleccién de la tecnologia de fabricacidn para este trabajo se ha basado en estudios como se
contemplan donde se ha comprobado la capacidad que tiene la fabricacién aditiva para crear
este tipo de andamios (L. Roseti et al., 2017). Por ejemplo, J. Korpela et al., comprobaron la
viabilidad mecanicay biocompatibilidad de ciertos polimeros, entre ellos policaprolactona (PCL),
para la fabricacion de andamios [15]. Esto ha impulsado este trabajo a reproducir este tipo de
andamios con esta tecnologia, en especial, la impresidn 3D por deposicidn fundida (FDM: Fused
Modelling Desposition), la cual destaca de las otras opciones de prototipado rdpido por su
fabricacién con buena resolucién, personalizada y a bajo coste.

Teniendo en cuenta los distintos factores que debe presentar un andamio ideal, en el momento
de fabricacidn resulta necesario hacer un analisis del material mds adecuado para cada uno de
ellos, junto con el proceso de fabricacién asociado. Esto supone que existan desafios con la
seleccidn de biomateriales y la especificidad de la forma 3D.

Asi, los biomateriales utilizados para esta tecnologia, de los cuales se ha hablado en el apartado
anterior, deben ser termofusibles para que sean compatibles con la impresién 3D FDM. Por
tanto, en este trabajo se han empleado polimeros termopldsticos sintéticos (PCL, PLGA),
dopados de material cerdmico (HA) en ciertas ocasiones.
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1.4 Objetivos y justificacion del trabajo.

Los objetivos de este trabajo se basan en desarrollar un andamio biocompatible, biodegradable
y bioactivo, con unas propiedades mecdnicas compatibles con el tejido dseo, y que pueda ser
fabricado de a medida del paciente de forma facil rapida y econdmica.

De este modo, se han elegido los polimeros policaprolactona (PCL) y acido polilacticocoglicélico
(PLGA) y la ceramica hidroxiapatita (HA), gracias a la biocompatiblidad que aporta. Por un lado,
estos polimeros presentan unas adecuadas propiedades mecdnicas junto con una
biodegradabilidad ajustable a partir de la mezcla de éstos. Por otro, la hidroxiapatita aporta la
bioactividad carente en estos primeros, favoreciendo la osteogénesis.

Por otro lado, es necesario una tecnologia de fabricacidn que tenga capacidad de realizar las
distintas geometrias y morfologia estructural (control tamafio de poros, porosidad
interconectada, etc.) a medida que se requieran en cada caso individual, permita un facil disefio
del andamio, sea de rapida fabricacién, poco costosa y compatible con materiales que presenten
los requisitos comentados.

Asi, se eligié enfocar la obtencion de estos andamios a partir de la tecnologia de fabricacion por
adicion (prototipado rdpido), gracias al grado de personalizaciéon que presentan, en especial la
impresion 3D de modelado por deposicion fundida (FDM). Esta tecnologia no sélo aporta bajos
tiempos y costos de fabricacion sino también una facil personalizacion y disefio del andamio.

Se comprobd la idoneidad de esta tecnologia para cumplir con los requisitos de indole
estructural mediante la impresién con acido polilactico (PLA), muy usado en esta tecnologia,
verificando la capacidad de esta y dando paso a la busqueda de materiales aplicables en dmbito
médico.

Es por ello que se ha decidido desarrollar filamentos de estos materiales compatibles con la
tecnologia de impresion 3D FDM. Esto ha sido posible gracias a la puesta a punto de una
extrusora que permite conformar el material. Posteriormente, se disefid e imprimid probetas
con una estructura porosa y geometria normalizada para su posterior caracterizacién mecanica.

Como linea futura, gracias a los equipos de imagen ya presentes en los hospitales, las
caracteristicas de esta tecnologia permitiria realizar cirugias mas exacta con una positiva
reduccion de los tiempos y posibles inconvenientes de la misma (llustracion 11).

llustracion 11. Idea futura de esta aplicacion. Adquisicion de defecto éseo con tecnologia de imagen. Disefio del
defecto e impresion del andamio. Cirugia [16,17,18].
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2 Validacién de la idoneidad de la tecnologia de impresiéon mediante deposicién de
material fundido en la fabricacidn de andamios porosos poliméricos.

2.1 Objetivos

Este apartado tiene como objetivo principal determinar la idoneidad de la tecnologia FDM en la

fabricacion de andamios para tejidos. Para ello se evaluard la capacidad para generar estructuras

porosas que cumplan los siguientes requisitos:

- Capacidad de controlar el tamafio de poro. Necesario para favorecer el crecimiento del
tejido dseo a través del andamio (= 400 um para tejido 6seo, [19])

- Capacidad de controlar la organizacién de los poros.

- Capacidad de generar estructuras con geometrias complejas.

2.2 Métodos y materiales

Para todas las pruebas se empleé una impresora 3D cartesiana no comercial
(https://github.com/prusa3d/Original-Prusa-i3) controlada mediante el firmware Marlin
(version 1.1.6, http://marlinfw.org/). Los archivos de control numérico G-code fueron generados
mediante el software Cura (versién 3, Ultimaker B.V., Holanda).

Como material modelo, se empled filamento comercial de acido polilactico de 1.75 mm (BQ,
Espafia) tanto natural como con colorante blanco.

Generalmente los software de generacidon de g-code para impresion FDM generan un fichero
qgue imprime una pared densa y un relleno poroso, a fin de ahorrar material y minimizar las
contracciones de la pieza al enfriarse. Es por esto, que es posible generar piezas completamente
porosas a partir de modelos sdlidos empleando este tipo de software. Para ello se ajustaron las
siguientes variables en Cura:

- Altura de capa: Determina el espesor de cada capa de impresién. Permite controlar el
tamanfio de poro en Z.

- Grosor de la pared: Determina el espesor de la pared. Fijando este valor en 0O, las
paredes laterales desaparecen.

- Grosor superior: Determina el espesor de la pared superior. Fijando este valor en 0 esta
pared desaparece.

- @Grosor inferior: Determina el espesor de la pared inferior. Fijando este valor en O esta
pared desaparece.

- Patrdn de relleno: Determina la organizacién de las lineas que generan el patron de
relleno. Fijando este valor en lineas, el relleno se genera mediante una estructura de
barras separadas una determinada distancia, y que varian su direccién en cada capa.

- Direcciones de linea de relleno: Determina los angulos del patron de lineas que se
alternan en cada capa.

- Distancia de linea de relleno: Determina la separacion entre las diferentes lineas del
relleno. Permite controlar el tamafo de poro en XY.

- Porcentaje de superposicion del relleno: Determina el porcentaje de superposicion del
patrdon de relleno sobre la pared sélida. Al fijar el valor de pared en cero, se fijara este
valor en 100% con el objetivo de mantener la estabilidad dimensional.
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2.2.1. Control sobre el tamafo de poro.

Para comprobar la posibilidad de controlar el tamafio de poro, se imprimieron probetas de
10x10x3 mm variando los parametros seglin se muestra en la jError! No se encuentra el origen
de la referencia..

50 um 100 pm 200 pm 300 pm 400 pm
Altura de capa 0.05 0.1 0.2 0.15 0.2
S::::’ dela 0 0 0 0 0
Grosor superior 0 0 0 0 0
Grosor inferior 0 0 0 0 0
Patrén de relleno Lineas Lineas Lineas Lineas Lineas

Direcciones de
linea de relleno
Distancia de linea

0°, 90° 0°, 90° 0°,90° 0°, 0°, 90°, 90° 0°, 0°, 90°, 90°

0.45 0.5 0.6 0.7 0.8
de relleno
Porcentaje de
superposicion del 100% 100% 100% 100% 100%
relleno

Tabla 1. Pardmetros en funcion del tamafio de poro.

Debido a los problemas de adhesién entre capas que aparecen al emplear espesores mayores
de 300 um, en las probetas con poro de 300 y 400 um en Z se optd por realizar capas de 150 y
200 um respectivamente, variando la direcciéon dl patrén de relleno cada dos capas.

2.2.2. Control sobre la organizacidon de poros

Para analizar la capacidad de controlar el tamafio de poro se empled un modelo basado en la
superposicidn de barras desfasadas 90 2. Sin embargo, este tipo de estructura confiere una alta
anisotropia mecanica a las piezas.

Para estudiar la posibilidad de generar estructuras porosas con mayor isotropia, se generaron
probetas de 10x10x3 mm con barras desfasadas a diferentes angulos: 909, 452, 302 y 20 2. Se
emplearon como valores fijos una altura de capa de 200 um, y una distancia de linea de 800 um.
A continuacidn, se analizé la estructura mediante microscopia dptica.

2.2.3. Capacidad para generar estructuras porosas huecas

Se imprimieron diversas piezas porosas con geometrias complejas y se analizaron mediante
inspeccidn visual para comprobar posibles defectos e imperfecciones.
Para estas piezas, se emplearon los siguientes pardmetros:

- Altura de capa: 200 um

- @Grosor de la pared: 0

- Grosor superior: 0

- Grosor inferior: 0

- Patrén de relleno: Lineas

- Direcciones de linea de relleno: 0, 45, 90, 135

- Distancia de linea de relleno: 800 um

- Porcentaje de superposicion del relleno: 100%
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2.3 Resultados y discusion

2.3.1. Control sobre el tamafio de poro.

Poro (m) XY Z

50

100

200
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300

400

Tabla 2. Micrografias de los poros en los planos XY y XZ.

Se puede observar como es posible crear andamios con poros regulares interconectados, desde
50 um en adelante, sin embargo por debajo de 100 um, la homogeneidad y regularidad de los
poros cae drasticamente.

2.3.2. Control sobre la estructura de poro.

WL
474 o

llustracion 12. Micrografias de estructuras generadas (stack de enfoque en Z) a 20°, 30°, 45° y 90°.

L N N
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En la llustracién 12 se puede observar cémo la variacidn del angulo de las fibras permite
conseguir distintas configuraciones de poro.

2.3.3. Capacidad para generar estructuras porosas huecas

llustracion 13. Impresion con PLA de formas complejas. a,b) Maxilar inferior con defecto cubierto por andamio; c)
Andamio para defecto maxilar; d) geometria entrelazada; e) condilo del fémur.

Para determinar la capacidad de realizar formas complejas, se imprimieron una serie de piezas
de geometria irregular, de las mismas caracteristicas que las anteriores. Asi, se comprobd con
objetos como un céndilo de un fémur, una geometria entrelazada e incluso con la simulaciéon de
un defecto maxilar, la capacidad de esta tecnologia para la fabricacién de piezas complejas
porosas (llustracién 13).

Una vez comprobada la capacidad de la impresidn 3D de tecnologia FDM para cubrir los
requisitos estructurales de nuestro andamio, se dispuso a realizar la misma estructura con otros
materiales adecuados para aplicaciones médicas. De esta forma tendriamos cubiertas las
necesidades estructurales y de material.
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3  Extrusion de filamentos de PCL, PCL-PLGA, PCL-HA y PCL-PLGA-HA

3.1 Objetivos
El objetivo es obtener un material en forma de filamento con unas condiciones de flexibilidad,

viscosidad y rigidez suficientes para su correcta aplicacion en impresion 3D FDM, para la
fabricacidn de andamios dseos.

Dado el buen comportamiento que presenta la policaprolactona (PCL) para su empleo en
impresién 3D (J. Korpela et al.,, 2013 y E. Nyberg et al., 2017) y a cualidades como su
biocompatibilidad y biodegradabilidad (alrededor de 3 afios), se decidio realizar filamentos con
distintas concentraciones de hidroxiapatita (HA), encargada de aportar la bioactividad carente
en el polimero por si solo. Asi, se realizaron compuestos de PCL con distintas concentraciones
de HA (0, 10, 20, 40 wt. %).

Por otro lado, el empleo de PLGA se justifica debido a la gran inmersidn que tiene este material
en la ingenieria de tejidos gracias a sus buenas propiedades de biocompatibilidad,
biodegradabilidad (alrededor de 3 meses) y su aprobacién por la FDA (Food and Drug
Administration) como material de fabricacion de muchos dispositivos aprobados.

En un principio, se hicieron pruebas para la realizacién de andamios compuestos Unicamente de
PLGA, pero su temperatura de transicidn vitrea, por encima de la temperatura ambiente (=
45°C), convierte este material en inadecuado para esta aplicacion. Temperaturas de transicidn
vitrea por encima de la temperatura de trabajo de un polimero, hace de este un estado vitreo,
rigido y fragil, y, en caso contrario, el polimero se torna blando y flexible.

Observadas las buenas propiedades que aporta el PCL tanto para la extrusién de filamento, y las
buenas propiedades comentadas anteriormente del PLGA. Se optd por realizar un blend
formado por PCL-PLGA, y otro por PCL-PLGA-HA. Adem3s, este blend mejora la gran elasticidad
del PCL en su impresién 3D, siendo una desventaja en la fabricacion de los andamios.

3.2 Métodos y materiales
a) Preparacion de los pellet de PCL-HA, PCL-PLGA y PCL-PLGA-HA

La preparacion de los pellets de PCL-HA, para su posterior extrusidn, se realizé a partir de la
disolucién en 25 ml de diclorometano (DCM) de 27 g de PCL (pellets, Mw. 45000 Da, Sigma
Aldrich) dejandolo en agitacién durante 3 horas hasta su disolucién completa. Por otro lado, se
dispersé 3 g de HA (nanoparticulas < 200 nm, Sigma Aldrich) en el mismo disolvente durante 2
horas. Por ultimo se mezclaron ambas disoluciones y se dejaron en agitacién durante 24 horas
hasta la evaporaciéon completa del disolvente. Finalmente el compuesto sélido obtenido se
triturd con un molinillo de café para obtener los pellets correspondientes (llustracién 14).

De la misma forma se realizaron compuestos de PCL-HA al 20% (24 g de PCLy 6 g de HA) y al
40% (18 g de PCLy 12 g de HA) en peso.
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Composite
grinding

=

Solvent
evaporation

|
c

CI” :H
H

PCL (pellets) + HA (10/20/40% wt.) PCL/HA (Composite) PCL/HA (Pellets)
+ Dichloromethane

llustracion 14. Procedimiento de sintesis del compuesto PCL-HA.

Para la preparacion de los pellets de PCL-PLGA (50-50 %) se disolvieron 15 g de PLGA (Resomer
RG 502 H 50:50, polvo, Mw. = 7000 - 17000 Da, Evonik) en 12 ml de diclorometano (DCM) y por
otro lado, 15 g de PCL (pellets, Mw. 45000 Da, Sigma Aldrich) disueltos en 12 ml del mismo
disolvente y se dejaron en agitacién durante 3 horas hasta su disolucién completa.

En el caso PCL-PLGA-HA (30-30-40 %), se realizé el mismo proceso anteriorcon9gdePCLy9g
de PLGA. Se dispersaron también 12 g de HA en 12 ml de DCM durante 2 horas. Por ultimo se
mezclaron todas las disoluciones en agitacion durante 24 horas hasta la evaporaciéon completa
del disolvente. Una vez evaporado el disolvente, obtenemos un compuesto en bruto, el cual fue
convertido en pellets a partir de su trituracién.

b) Extrusidn de los materiales resultantes:

Una vez obtenidos los pelles de los diferentes materiales se hace necesario buscar la
compatibilidad con la tecnologia a tratar (FDM) por lo que es necesario obtener un filamento
flexible y resistente que permita su manejo e impresion.

La extrusion es un proceso de compresion en el que el material fundido (o viscoeldstico) es
forzado a fluir a través de un orificio de troquel para proporcionar un producto largo y continuo
por la accion giratoria de un husillo (Ilustracion 15). El proceso se divide en varias zonas:

- Zona de alimentacidon: el material es introducido al interior de la camara donde se
encuentra el tornillo.

- Zona de compresién: el material es calentado disminuyendo su viscosidad vy
comprimido.

- Zona de dosificacién: el material comprimido se dirige hacia la boquilla para
conformarse.

21



7~ Broaker plate

llustracion 15. Proceso de extrusion [20].

Para ello se fabricé una extrusora (llustracién 16, véase Anexo) encargada de realizar filamentos
de aproximadamente 1,8 mm de didmetro y 30 cm de longitud.

llustracion 16. Extrusora de filamento.

Una vez con todo lo necesario para realizar el proceso de extrusidn, se dispuso a fabricar los
filamentos, donde se pueden diferenciar los siguientes pasos:

Ajuste de pardmetros: cada material necesita la puesta a punto de los distintos
parametros de extrusion, entre los que destaca la temperatura del proceso. Los
parametros a destacar son (modificables desde la interfaz, véase Anexo):

o T2 de extrusion.

o Tiempo/velocidad de extrusion.

o Temperatura a la salida.
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- Alimentacion: los pellets del compuesto se introducen por la parte superior de la
camara. En su paso por la cdmara calefactada el material es fundido y comprimido
hasta el final del trayecto, donde se hace pasar por un orificio del didametro deseado.

- Compresion: el material es fundido y comprimido a través de la cdmara hasta llegar
al orificio de salida, donde ocurre la formacién del filamento.

- Enfriamiento del material: el filamento en su salida se hace pasar por una corriente
de aire proporcionada por un ventilador y, posteriormente, se recoge en un bafio
de agua, asegurando un enfriamiento adecuado para mantener su consistencia.

Como se ha comentado, para una correcta extrusion fue necesaria la puesta a punto de los
pardmetros para cada material, siendo la temperatura de extrusion uno de los mas importantes.
En la Tabla 3, se puede observar las temperaturas de extrusién empleadas en cada material.

PLA (filamento comercial) N/A
PCL 65
PCL - HA (10 wt. %) 68
PCL - HA (20 wt. %) 70
PCL — HA (40 wt. %) 72
PCL - PLGA (50/50 %) 65
PCL - PLGA — HA (30/30/40 %) 74

Tabla 3. Temperaturas de extrusion de cada material.

Para los distintas concentraciones de HA se espera la necesidad de una mayor temperatura de
extrusion a mayores cantidades de ésta, debido a la viscosidad que aporta. Se obtuvieron asi
filamentos de cada compuesto preparados para su impresion.

c) Analisis termogravimétrico de los filamentos obtenidos.

Con el fin de comprobar las temperaturas de degradacién y la homogeneidad en la distribucion
de la hidroxiapatita, se realizaron ensayos termogravimétricos (Q5000IR, TA Instruments) en
tres pequenos fragmentos aleatorios de cada material.

3.3 Resultados y discusion

Los analisis termogravimétricos permiten comprobar la temperatura de degradacion del
polimero, como la cantidad de HA en cada uno de los compuestos. En las graficas se observa
como a partir de 250 °C el polimero comienza a degradarse, disminuyendo su masa, habiéndose
completado este proceso en todos los compuestos a partir de unos 500 °C (llustracion 17). En
ese momento la masa resultante es aquella correspondiente a la HA, con una temperatura de
degradacion mucho mayor. Este andlisis ha sido realizado para todas las muestras de cada
compuesto.
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Analisis termogravimétrico - PCL Analisis Termogravimétrico - PCL-HA (10 wt. %)
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llustracion 17. Andlisis termogravimétrico de las muestras (1, I, ) de cada material.

Cabe destacar la importancia de la temperatura de comienzo de la degradacién del polimero

(250 °C), pues es determinante para conocer las temperaturas de extrusién e impresion futuras
que eviten dafarlo.

Es necesario conocer estos parametros ya que las nanoparticulas de HA pueden precipitar en su
sintesis, por ser un material inorganico en un fluido y tener distinta densidad, entorpeciendo la
homogeneidad de ésta en el compuesto. En la Tabla 4 siguiente se puede observar la media de

concentracién de HA y de polimero en cada una de las muestras es adecuada, y la distribucion
de HA es notablemente homogénea a lo largo de los filamentos.
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Muestras | | (% peso) | 1l (% peso) | 11l (% peso) | MEDIA | DESVIACION
PCL 89,67 89,70 89,58 89,65 0,06
PCL-HA 10 wt. %
wt. 7 HA 9,74 9,75 9,91 9,80 0,10
PCL 79,75 79,59 79,56 79,63 0,10
PCL-HA 20 wt. % : ! ! : :
wt. 7 HA 19,49 19,44 19,61 19,51 0,09
PCL 59,75 59,64 59,72 59,70 0,06
PCL-HA 40 wt. % : ! !
HA 39,45 39,41 39,41 39,42 0,02
PCL-
59,98 60,02 60,02 60,01 0,02
PCL-PLGA-HA 40 wt. % PLGA
HA 39,42 39,37 39,37 39,39 0,03

Tabla 4. Media del % en peso de HA en cada compuesto.
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4 Impresion de andamios porosos de PCL, PCL+PLGA, PCL+HA y PCL+PLGA+HA

4.1 Objetivos

Una vez obtenidos los filamentos para cada uno de los compuestos (PCL-HA 10/20/40 % wt.,
PCL-PLGA y PCL-PLGA-HA) se imprimieron probetas porosas normalizadas para ensayo
mecanico, con el fin de analizar su viabilidad para su uso como andamios éseos. Este ensayo,
como se vera posteriormente, consistird en una caracterizacion a traccion, flexion y compresion,
siendo necesarias 5 probetas para cada caso, con una geometria de probeta determinada en
base a las normas UNE-EN ISO 527-2 (Anexo A), UNE-EN ISO 178 (ap. 6) y UNE-EN ISO 604 (Anexo
A) correspondientes a la determinacidn de las propiedades de plasticos en traccién, compresién
y flexion respectivamente.

4.2 Métodos y materiales
4.2.1. Impresion de probetas normalizadas para ensayos de traccidon, compresién vy flexion por
tres puntos.

Las dimensiones de las probetas de traccién y compresidn se corresponden con la tipologia de
probetas pequefias 1BA (llustracidn 18) y en el caso de compresidn, con probetas pequefias de
tipo 1 (llustracion 19). La selecciéon de probetas pequefias es debido a la limitacién en la cantidad
de material. Asi, para la consecucion de la impresién del andamio se realizaron los siguientes
pasos:

1- Diseio de la geometria: disefio de las probetas con el software Autodesk Fusion 360
(Hlustracién 18 e llustracién 19) en base a la normativa para, posteriormente con el
software Ultimaker Cura®, disefio de la estructura porosa, que vendra determinada por
el patron de impresion de las fibras.

75

-2 30

llustracion 18. Disefio probeta tipo 1BA.

@5

~————— ]

llustracion 19. Disefio probeta de compresion tipo 1.
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Parametros para la estructura porosa: para conseguir la estructura con una porosidad
e interconexién de poros deseada se empled el software Cura (versién 3, Ultimaker B.V.,
Holanda), configurandose los parametros siguientes (llustracion 20):

Altura de capa: 200 um

Grosor de la pared: 0

Grosor superior: 0

Grosor inferior: 0

Patrén de relleno: Lineas

Direcciones de linea de relleno: 0, 45, 90, 135 (llustracién 21).
Distancia de linea de relleno: 800 um

Porcentaje de superposicion del relleno: 100%

Print Setup Recommended @ Custom
Search... |
= Quality ~
Layer Height 0.2 mm
Initial Layer Height 02 mm
JT shell ~
Wail Thickness |0 mm
Top/Bottom Thickness Lol ) mm
Compensate Inner Wall Overlaps v/
73 infinl ' ~
Infill Density 20 [
infill Line Distance i |08 mm
infill Pattern ") i |Lines ~
infill Line Directions ) | [0,45,90,135]
Gradual Infill Steps 0

PIX probeta 1BA & Ready to Save to File
750x 10.0x 2.0 mm

@ ooh03min il 023m/-0g save to File

llustracion 20. Determinacion de pardmetros para estructura porosa.

c) Capa 90° d) Capa 135°

llustracion 21. Capas del andamio a 0°, 45°, 90°y 135°.
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Cabe destacar la facilidad de uso del software para el disefio del andamio, el cual
guedaria preparado y listo para imprimir en poco tiempo (orden de 5 minutos).

3- Parametros de impresion: una vez preparado el fichero de impresién con CURA
(formato libre .gcode), se cargd en la impresora 3D FDM, encargada de fabricar la
probeta (llustracion 22). Antes de realizar esta impresion se hace necesario cargar el
archivo, calibrar y precalentar el cabezal de extrusién y, finalmente iniciar el proceso.

llustracion 22. Impresion 3D de la probeta.

Se espera una buena compatibilidad de los filamentos extruidos con esta tecnologia de
impresion, de forma que el material presente la fluencia necesaria para una adecuada
deposicién de las fibras en las distintas capas de la probeta.

Los parametros de impresiéon empleados, junto con la temperatura de extrusién de
filamentos anteriores, se detallan en la Tabla 5:

Temperatura | Temperatura | Velocidad

o o o Altura de capa
Extrusion Impresidn Impresidn

m
C) °C) (mm/s) (um)
PLA
(comercial N/A 200 30 200 400
filament)
PCL 65 160 30 200 400
PCL - HA
(10 wt. %) 68 175 30 200 400
PCL - HA
(20 wt. %) 70 175 30 200 400
PCL - HA
(40 wt. %) 72 180 30 200 400
PCL - PLGA
(50/50 %) 65 175 30 200 400
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PCL-PLGA-HA
(30/30/40 %) 74 190 30 200 400

Tabla 5. Pardmetros de impresion de los distintos materiales.

Una vez impresas las probetas, se descartaron para su caracterizacién mecdnica las probetas de
PCL-PLGA-HA (40 wt. %) debido a que eran demasiado fragiles para manipularlas.

4.2.2. Caracterizacion

Para comprobar la idoneidad de los materiales, se caracterizaron mecdnicamente mediante
ensayos de traccidén, compresién y flexion por tres puntos. Estos ensayos se realizaron en base
a las normas UNE-EN ISO 527-2, UNE-EN ISO 178 y UNE-EN ISO 604, correspondientes a la
determinacién de las propiedades de plasticos en traccidn, compresion vy flexidon
respectivamente.

Los ensayos se realizaron a una velocidad de 5 mm/min vy, en el ensayo de flexién, con una
distancia entre bridas de 50 mm en ambos (“L” en llustracién 23).

P rt

) F“dc::ﬂam superior
siable) e Muesira P

(au : ) )
1 ' Extensdmetro
. Extensdmetno

Mato inferior “‘-1-:!:-11?_1 inferior

Ensayo de compresicn Ensayo de taccidn Ensayo de flexitn
en 3 puntos

Muesira
Mitesir

llustracion 23. Ensayos de compresion, traccion y flexion (D. Guede et al., 2013).

Se ensayaron cinco muestras de cada compuesto, y a partir de los ensayos se extrajeron
pardmetros mecanicos como la rigidez, el limite eldastico, la resistencia mdxima y la ductilidad.
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Esto se realizé mediante el uso de ecuaciones de resistencia de materiales como las que aparece
en la Tabla 6.

Expresion Explicacion Unidad
P Tensidn unitaria (traccidn y
o =— » [MPa = N/mmZ2]
A compresion)
_ AL Alargamiento unitario, A ]
&=— - adimensional
L, deformacidn
a Madulo de elasticidad
E=- - - [MPa = N/mm2]
E (traccion y compresion)
3PS . . L.
o= 2 Tensidn unitaria (flexidn) [MPa = N/mm?]
2bh
$*m . B B
Er= ADIC Madulo de elasticidad [flexion) | [MPa = N/mmZ]
AL Alargamiento medido [mm]
Lo Longitud inicial [mm]
P Carga aplicada [M]
A Seccion transversal de probeta [mm?]
b Ancho de probeta [mm]
h Espesor de probeta [mm]
Pendiente de la curva fuerza-
m _ [M/mm)]
deflexion
5 Distancia entre bridas [mm]

Tabla 6. Expresiones para el cdlculo de los pardmetros mecdnicos.

Una vez realizados los ensayos mecanicos, las probetas se analizaron mediante microscopia
electrénica de barrido y espectroscopia de rayos X (SEM Inspect F50, FEI-Tecnai), con objeto de

observar los puntos de fractura y a su vez observar la dispersidn de la hidroxiapatita en el
polimero.
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4.3 Resultados y discusion
4.3.1. Caracterizacion mecdnica

A partir de los datos obtenidos en los ensayos mecdnicos se obtuvieron las propiedades
mecanicas de cada una de las probetas.

Ensayo de traccién

Gracias a las ecuaciones e la tabla 6, se representd para cada probeta su curva tensién-
deformacidn (llustracidn 24), permitiendo asi extraer cada uno de los parametros:

- E (mddulo de elasticidad): hace referencia a la rigidez del material, es la pendiente
de la curva tension-deformacion en su parte lineal. Para ello se realizd una regresion
lineal en esa zona obteniendo asi un valor de pendiente con una buena
aproximacion.

- Omax (tension maxima): valor maximo de tensién que soporta el material.

- oy (limite eldstico): zona que divide el comportamiento elastico y plastico del
material. Este valor se obtiene a partir de la interseccidon de una linea paralela a la
linea de ajuste de la curva, que pasa por un valor de deformacion del 0.02 (adimens.)
(Hlustracién 25).

- &max(deformacion maxima): valor maximo que alcanza la deformacion del material.

5 -

Cmax

Tensién (MPa),

Emax
T T T T T T T 1

1,0 1,2 1,4 1,68

) ) ) )

0 — T T 1
00 02 04 06

T T
0,8
Deformacion, ¢

llustracion 24. Curva tension-deformacion, ensayo de traccion.
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Tension, ¢
51 —— Ajuste Lineal

Tension (MPa), o

1 T T T
0,00 0,02 0,04 0,06 0,08 0,10
Deformacion,

Ilustracion 25. Ajuste lineal y definicion del limite eldstico (o).

Resultados de traccion:

Ensayo de traccion

250
225
200
175
150

125 105,09 £ 15,90 112,10+ 16,22
100 81,13 + 13,40 I

PCL-HA (10 wt. %) PCL-HA (20 wt. %) PCL-HA (40 wt. %)

203,79 £32,70

Mddulo eldstico, E (MPa)
N (9] ~
[9,] o (92

o

Ensayo de traccidn

4,98 £ 0,67
4,05+1,25
3,57+0,39
3,13+0,48 I

PCL-HA (10 wt. %) PCL-HA (20 wt. %) PCL-HA (40 wt. %)

Limite elastico, o, (MP
S o PP NMNNWWRLRLOLOD
o U1 O L1 O L1 O LNt o U1 o Ul O
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Tensiéon maxima, G, (MPa)

Ductilidad, %EL

6,0
5,5
5,0
4,5
4,0
3,5
3,0
2,5
2,0
15
1,0
0,5
0,0

160,0
140,0
120,0
100,0
80,0
60,0
40,0
20,0

0,0

Médulo elastico, E (MPa)

Ensayo de traccion

5,12 £0,70
3,84 £0,75 ‘371+035 ‘369+028

PCL-HA (10 wt. %) PCL-HA (20 wt. %) PCL-HA (40 wt. %)

Ensayo de traccidn

116,62 + 31,76
100,35 +55,48

59,93 +22,81

13,03 +2,16

PCL-HA (10 wt. %)  PCL-HA (20 wt. %)  PCL-HA (40 wt. %)

Ensayo de traccidn

150

125
107,40 £ 16,31

100
81,13 +13,40
75

50

25

PCL PCL-PLGA
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Ensayo de traccidon

6,0
5,5
5,0
4,5
4,0
3,5

3,13 +0,48
3,0
2,5
2,0
1,5
1,0
0,5
0,0
PCL

2,06 £0,27

Limite elastico, oy (MPa)

PCL-PLGA
Ensayo de traccion
6,0
55
§ 5,0
= 45 3,84 0,75
£ 4,0
© 35
©
E 30
2,5 2,14 0,21
€20
C
0 15
(%2}
g 10
" os
0,0
PCL PCL-PLGA

Ensayo de traccién

140
120 116,62 + 31,76
100
24,24 +10,36
PCL

PCL-PLGA

Ductilidad, %EL
N D [e)] (0]
o o o o

o
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Ensayo de compresién

Como en el caso anterior, mediante el empleo de las ecuaciones de la tabla 6, se representé
para cada probeta su curva tensién-deformacién (llustracidon 26), permitiendo asi extraer cada

uno de los pardmetros.

- E (mddulo de elasticidad): hace referencia a la rigidez del material, es la pendiente
de la curva tension-deformacion en su parte lineal. Para ello se realizd una regresidon
lineal en esa zona obteniendo asi un valor de pendiente con una buena
aproximacion.

- oy (limite eldstico): zona que divide el comportamiento elastico y plastico del
material. Este valor se obtiene a partir de la interseccion de una linea paralela a la
linea de ajuste de la curva, que pasa por un valor de deformaciéon del 0.02
(Hlustracién 27).

%
50
45
40 1
35 4
30 1
25 Gy

Tension (MPa), o

20
15 1
10 + E
5

0 T T T T T T T T T T T T T 1
0,0 01 0.2 0,3 04 0,5 0,6 07

Deformacion,

llustracion 26. Curva tension-deformacion, ensayo de compresion.

—— Tensién, o

40 —— Ajuste lineal

354
30

25 1 o

204

Tension (MPa), o

15

0 T T T T T T T 1
0,00 005 010 015 020 025 030 035 040

Deformacion, e

llustracion 27. Ajuste lineal y definicion del limite eldstico ( 5;).



Resultados de compresion:

(MPa)

i

elastico,

o

Médul

c, (MPa)

Limite elastico,

350
325
300
275
250
225
> 200
175
150
125
100

75

50

25

25,0
22,5
20,0
17 5
15 0
12,5
10,0
7,5
5,0
2,5
0,0

Mddulo elastico, E (MPa)

Ensayo de compresion

285,19 + 29,63
250,08 + 34,52 244,97 £9,91
172,26 + 46,12 I

PCL-HA (10 wt. %) PCL-HA (20 wt. %) PCL-HA (40 wt. %)

Ensayo de compresion

21,66 +£1,27
19,57 + 1,08 18,55+ 2,02
14,58 +1,94 I I

PCL-HA (10 wt. %) PCL-HA (20 wt. %) PCL-HA (40 wt. %)

Ensayo de compresion

269,65 + 79,81

200 172,26 + 46,12

PCL PCL-PLGA
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Ensayo de compresion

30,0
27,5 26,58 £5,04
25,0
22,5
20,0
17,5
15,0
12,5
10,0
7,5
5,0
2,5
0,0

14,58 £1,94

Limite elastico, o, (MPa

PCL PCL-PLGA

Ensayo de flexion

Gracias a los valores obtenidos en el ensayo, se representd la curva fuerza-extensién llustracion
28, permitiendo asi extraer estos parametros:

- Ef(mddulo de elasticidad a flexién): hace referencia a la rigidez del material a
flexion. Para su calculo se empled la ecuacion de la Tabla 6, siendo necesaria la
pendiente de la curva fuerza-deflexidn. Para ello se realizé una regresion lineal en
esa zona obteniendo asi un valor de pendiente con una buena aproximacion.

- Omax (tensidn maxima): valor maximo de tension a flexidon que soporta el material.

1.0 4

08+

064

Carga (N)

04+

0.2

U-U T T T T T T
0 5 10 15 20 25 30

Extension (mm)

llustracion 28. Curva fuerza-extension, ensayo de flexion.
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Resultados de flexion:

Ensayo de flexion

275

250
225 217,25+ 31,88

200

175

150

125

102,73 £ 45,45 1055443156
100
‘77 91+ 15,61

PCL-HA (10 wt. %)  PCL-HA (20wt. %)  PCL-HA (40 wt. %)

Médulo elastico, E (MPa)
N U
v ©O un

o

Ensayo de flexion

5,85 +0,45
[a W
s 5,5
=50
t‘)E 4,5
- 4,0 3,71+ 1,80

35 3,36+0,94
. ’ 3,07+£0,77
s 3,0

2,5
o 2,0

1,5

1,0

0,5

0,0

PCL-HA (10 wt. %) PCL-HA (20 wt. %) PCL-HA (40 wt. %)

Tension maxima

Ensayo de flexion

275
250
225
200
175
150
125
100

223,27 +£33,95

77,91 +15,61

Mddulo elastico, E (MPa)
S

50
25

PCL PCL-PLGA
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Médulo elastico, E (MPa)

Ensayo de flexion

Pa
AR
o U1 O

IS
(S,]

4,27 £0,79

’

>
=)

w
(6]

! 3,07 £0,77

w
[=)

Tensién maxima, 6,4, (M
R
v O U1 O U»n

o
[=)

PCL PCL-PLGA

Comparacion de las propiedades de los compuestos con las del hueso:

Las propiedades mecanicas del hueso dependen en gran medida de la densidad de éste y de la
zona del cuerpo en la que se encuentre, de ahi que los rangos de valores de sus propiedades
mecdanicas puedan tener gran variacion. En los resultados mecdnicos de los materiales se puede
observar como las propiedades varian de uno a otro, en funcién de la presencia de hidroxiapatita
o PLGA. Esto es favorable para poder realizar un ajuste de los materiales en funcién de la zona
0sea a tratar.

A continuacion, se hace una comparacion de algunas de las propiedades mecdnicas obtenidas
en los ensayos y algunas del hueso.

En cuanto al mdédulo eldstico, es necesario que el andamio tenga la mayor similitud posible con
el hueso [21], para favorecer una mimetizacién éptima, y evitar asi inconvenientes como el
apantallamiento mecanico (provocada por la diferencia de rigidez de los elementos). En este
caso, los materiales que mas se adecuan al hueso son el PCL-HA al 10/20 wt. % y PCL-PLGA.

Ensayo de traccidn

250
225
200
175

203,79 £32,70

120 96,2 40,6
105,09 + 15,90 112,10 + 16,22 107,40 £ 16,31 ’ ,

125 81,13 + 13,40
100

N U N
o v o wun

PCL PCL-HA (10 wt. %) PCL-HA (20 wt. %) PCL-HA (40 wt. %) PCL-PLGA Hueso

El mayor valor de tensidn mdxima a traccion lo presenta el PCL-HA 40 wt. %, siendo éste el
material mas idéneo para soportar estos esfuerzos encontrandose dentro del rango de valores
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del hueso [22]. Aumentar la concentracion de hidroxiapatita en el material le aporta mas
resistencia a traccion, a pesar de tener un comportamiento mds fragil.

12,5

10,0

7,5

5,0

2,5

Tension maxima, 6,4, (MPa)

0,0

PCL

Ensayo de traccion

8+5
I 5,12 + 0,70
3,84 +0,75 3,71+0,35 3,69 +0,28
2,14+0,21
PCL-HA (10 wt. %) PCL-HA (20 wt. %) PCL-HA (40 wt. %) PCL-PLGA Hueso

Por otro lado, la resistencia mecdnica a compresidén también es mds adecuada la que presenta
hidroxiapatita, a niveles bajos de ésta, y en blend de PCL-PLGA. En base a la resistencia a
compresidn del hueso [21, 23], ha sido positivo en todos los materiales, pero como se
comenta, es mas adecuado en PCL-HA 10 wt. % y sobretodo en PCL-PLGA.

30,0
275
25,0
22,5
20,0
17,5
15,0
12,5
10,0
7,5
5,0
2,5
0,0

Limite elastico, o, (MPa

Ensayo de compresion

21,66 +1,27
) ) +
19,57 £1,08 18,55£2,02

14,58 +1,94 ]:

PCL

PCL-HA (10 wt. %) PCL-HA (20 wt. %) PCL-HA (40 wt. %)

40

26,58 + 5,04

PCL-PLGA



Resumen de los resultados obtenidos:

- PCLyPCL-HA

O

Limite elastico a traccion y el médulo de elasticidad o rigidez a traccidny a
flexion aumenta con el incremento de la concentracidn de hidroxiapatita.
La ductilidad del compuesto disminuye a mayor concentracién de
hidroxiapatita.

El médulo de elasticidad y el limite elastico a compresién aumenta con la
presencia de hidroxiapatita, disminuyendo al aumentar la concentracién de
ésta.

La tensidn mdaxima a traccidn y flexidon es similar para valores bajos de
hidroxiapatita (10/20 wt. %), apareciendo un aumento a alta concentracion
(40 wt. %).

Asi, la presencia de hidroxiapatita en el material supone un refuerzo que
provoca la mejora de su resistencia en general, siendo necesario un esfuerzo
mayor para provocar su fallo. Sin embargo, la presencia de esta ceramica
aporta fragilidad, lo que provoca que el material se vuelva quebradizo y falle
con una deformacidon mas baja.

- PCLyPCL-PLGA

@)

El limite eldstico a compresidn, la tensién maxima a flexién y el mdédulo
eldstico a traccion, flexién y compresidon aumenta con la presencia de PLGA.
La ductilidad, el limite elastico y la tension maxima a traccidon disminuyen
con la presencia de PLGA.

Esto es, el PLGA, por su temperatura de transicion vitrea mas alta que la del
PCL, presenta una dureza y fragilidad mayores a temperatura ambiente.
Esto explica que el blend PCL-PLGA presente una rigidez y resistencia mayor
qgue el PCL aislado vy, sin embargo, como era de esperar, la ductilidad cae
considerablemente.

4.3.2. Microscopia electrénica de barrido y EDX

A fin de confirmar la presencia y distribucidn de hidroxiapatita en las probetas porosas impresas
(PCL-HA 10 wt. %, PCL-HA 20 wt. % y PCL-HA 40 wt. %), se realizaron imagenes de microscopia
electrénica de barrido, asi como espectros EDX (Espectrometria de dispersién de energia de
rayos X) puntuales y de drea en dos zonas separadas de cada probeta (llustracion 31,llustracion
32,llustracién 33 yllustracién 34).
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Toum Electron Image 1 T0pm Electron Image 1 Topm. Electron Image 1

Electron Image 1 Electron Image 1 T0pm Electron Image 1

Ul Seale 1050 cts Cursor: 0.000

llustracion 30. Imdgenes de SEM y espectros EDX obtenidos en la Zona 2 de la probeta de PCL con un 10% de HA.
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Topm Electron Image 1 Topm Electron Image 1 T0pm Electron Image 1

Electron Image 1 T Electron Image 1 Electron Image 1

1 2 0 1 2 3
ul Scale 1050 cts Cursor: 0.000

llustracion 32. Imdgenes de SEM y espectros EDX obtenidos en la Zona 2 de la probeta de PCL con un 20% de HA.
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Topm Electron Image 1 T0um Electron Image 1 Topm. Electron image 1

0 1 2 0

Toum Electron Image 1 Toum Electron Image 1 Topm. Electron Image 1

0 1 2 3

0 1 2 3
ull Scale 1050 cis Cursor: 0.000 ull Scale 1050 cts Cursor: 0.000

llustracion 34. Imdgenes de SEM y espectros EDX obtenidos en la Zona 2 de la probeta de PCL con un 40% de HA.
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En todos los espectros se observo presencia de fésforo y calcio, lo que confirma la presencia de
hidroxiapatita (Tabla 7). Para acabar de verificar la presencia de hidroxiapatita, se realizé un
calculo de la proporcidn estequiométrica entre fésforo y calcio:

PCL+HA (10%) PCL+HA (20%) PCL+HA (40%)
Zonal Zona 2 Zonal Zona 2 Zonal Zona 2
1 2 1 2 1 2 1 2 1 2 1 2
P (% atémico) 6.6 5.0 7.2 7.9 6.7 3.3 7.9 6.8 6.7 5.4 8.2 6.3
Ca (% atémico) 13.6 | 10.0 | 12.8 | 15.3 | 11.9 6.5 146 | 12.2 | 12.7 | 104 | 134 | 111
Ratio P/Ca 049 [ 050 | 0.56 | 0.52 | 0.56 | 0.51 | 0.54 | 0.56 | 0.53 | 0.52 | 0.61 | 0.57

Tabla 7. Proporciones estequiométricas entre fosforo y calcio.

Tras analizar cuantitativamente los espectros, se observé una proporcion promedio de P/Ca de
0.54+0.03. Dado que la proporcion entre fésforo y calcio en la hidroxiapatita es de 0.6 mientras
gue el fosfato dicdlcico es de 0.5, no es posible afirmar cual de los dos esta presente, o si estan
presentes ambos. Sin embargo, cualquiera de los dos compuestos serian aptos para la
aplicacién.

También se observé que la sefial de fosforo y calcio era mds intensa en los puntos de areas
brillantes medidas que en los espectros de zona, lo que significaria que estas areas brillantes
corresponden a nanoparticulas o agregados de estas. Para confirmarlo, se compard la intensidad
en una zona de alto brillo respecto a una zona oscura.

10pm Electron Image 1 : 10pm ! Electron Image 1

0 1 2 3 4 5 6 7 8 0 1 2 3 4 S 1) 7 8
Full Scale 1050 cts Cursor: 0.000 ke Full Scale 1050 cts Cursor. 0.000 keV|

llustracion 35. Espectros de EDX de una zona de alto brillo (izquierda) y de una de bajo brillo cercana (derecha).
Muestra de PCL-HA(10%).

Se observé una caida de las sefiales correspondientes al fésforo y al calcio, lo que confirma que
las areas brillantes se corresponden con el componente mineral, mientras que la zona oscura se
corresponde con la matriz polimérica.
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llustracion 36. Imdgenes SEM a 12000 aumentos de PCL-HA(10%) (izquierda), PCL-HA(20%) (centro) y PCL-HA(40%)
(derecha).

Si comparamos imagenes de los tres materiales, podemos observar una distribucién homogénea
de la hidroxiapatita en la superficie de las probetas, aumentando la densidad conforme a la
proporcion tedrica, como era de esperar.

Estos resultados, junto a los obtenidos en los anadlisis termogravimétricos, nos llevan a concluir
que la mezcla de polimero y nanoparticulas es homogénea y se mantiene asi durante el proceso
de extrusidn e impresion.
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5 Conclusiones y trabajo futuro

5.1 Conclusiones:

Tras la linea de estudio y experimental seguida en este trabajo, se ha llegado a una serie de
conclusiones que han perseguido, como se ha ido comentando, conseguir los requisitos
necesarios para aplicaciones médicas de regeneracién dsea:

- Se ha demostrado la posibilidad de imprimir andamios porosos con un tamafio de
poro controlado mediante deposicién de material fundido.

- Se ha extruido con éxito filamentos de PCL, PCL-HA (10/20/40 wt. %), PCL-PLGA (50-
50 %) y PCL-PLGA-HA (30/30/40 %), compatible con impresoras 3D FDM.

- Se han impreso con éxito probetas porosas de PCL, PCL-HA (10/20/40 wt. %) y PCL-
PLGA (50-50 %).

- Se ha comprobado a partir de microscopia electronica (SEM) y espectroscopia EDX
la buena dispersién de hidroxiapatita en la matriz de polimero, asegurando la
presencia de la misma o en su defecto, difosfato tricalcico, también compuesto apto
para esta aplicacion.

- Tras los ensayos mecanicos de las probetas, se ha comprobado la mejora de las
propiedades mecdnicas con la presencia de hidroxiapatita, como el mddulo de
elasticidad y el limite elastico a traccion y flexidn. Siendo el material PCL-HA 40 wt.
% el que mejor se ajusta con el médulo eldstico del hueso y el que presenta mayor
tensidn maxima a traccion y flexion.

- Tras los ensayos se ha comprobado cémo la presencia de PLGA en el compuesto
mejora las propiedades mecanicas a traccion y compresion y empeora las de
traccion.

- Enfuncidn de las concentraciones de hidroxiapatita, o de la presencia o no de PLGA,
se obtienen distintos valores de las propiedades mecanicas para cada material. Esto
permite un ajuste de éstas adaptadas a la zona 6sea a tratar.

5.2 Trabajo Futuro:
Como lineas futuras al presente trabajo se puede mencionar:

- Analizar la influencia del tamafio de poro y la geometria porosa en las propiedades
mecanicas de los andamios.

- Reducir la cantidad de HA en el PCL/PLGA/HA con el fin de reducir su fragilidad
manteniendo su capacidad bioactiva.

- Probar NPs de titanio como refuerzo en lugar de HA y comparar sus propiedades.

- Hacer estudios de degradabilidad de los materiales en medios fisioldgicos simulados.

- Estudiar la citotoxicidad de los andamios in vitro.
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http://www.mechscience.com/extrusion/

A. ANEXOS
Funcionamiento, componentes y conexion de la extrusora.

La extrusidén, como se ha comentado en apartados anteriores, es un proceso de compresién en
el que el material fundido (o viscoelastico) es forzado a fluir a través de un orificio de troquel
para proporcionar un producto largo y continuo por la accion giratoria de un husillo (llustracion

37).

Hopper
Plastic pellets Polymer melt
Heaters Screw

~—~ Breaker plate
Barrel De

Extrudate

/A /A_/A—/A-/--/_/—,

" e, e, e, e, e, e, e 48

|
< Feod section +Colrpvcsslon section 1= Metering section -+

llustracion 37. Proceso de extrusion.

El sistema por el cual estd formado una extrusora se puede dividir principalmente en dos
bloques, por un lado se diferenciard de los elementos mecanicos y, por otro los electrénicos
como se muestra a continuacion. Se detallaran aquellos que han sido fabricados (taller mecanico
edificio i3a).

Mecdanica de la extrusora.

Cilindro o Camara de fusién y extrusion del material: encargada de albergar los
cartuchos calefactores y termistores, los cuales se encargardn del calentamiento
controlado del material y de aportar informacidn de dichas temperaturas. A través de él
pasard el husillo desplazando el material fundido. Elemento mecanizado partiendo de
una base de aluminio. Por un lado, la cdmara con un orifico de XX mm de didmetro y por
otro, la base de sujecidn de ésta y el motor.

Tornillo o husillo de extrusién: encargado de hacer pasar el material por el hueco de la
camara hasta el orificio de salida. Pieza comercial.

Soporte: base rectangular para la sujecion de la cdmara, el motor y la reductora. Se
mecanizd en el mismo taller que la cdmara partiendo de una base de aluminio.
Soporte general: estructura formada por la unién de tableros de aglomerado encargada
de soportar todos los elementos.

Motor “Wantai 57BYGH420”: motor paso a paso encargado de convertir una serie de
impulsos eléctricos en desplazamientos angulares discretos (1.8° por impulso). Este tipo
de motor trabaja a menor velocidad pero con una mejor precision.

Reductora: permite aportar el par necesario al motor para conseguir una adecuada
extrusion.

Ventilador y bafiera de agua: forman el sistema de refrigeracion. La refrigeracidn por
aire se realiza con un ventilador y, la recogida en agua se realiza con una probeta.

A continuacidn, en la llustracién 39, se muestran las distintas partes de la extrusora.
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llustracion 38. Plano general de la extrusora.

En cuanto a la parte electrdnica, puesta a punto por Martin Prieto Fraga, se diferencian:

- Controlador Arduino Mega 2560: centro de procesamiento de la informacién del
sistema donde se encuentra el programa encargado de elegir las salidas a dar en funcién

de las entradas.

- Driver DQ542MA: es un driver disefiado para el uso con motores paso a paso de dos
fases. Se encarga de mandar 6rdenes al motor de encendido, giro y pulsos. Es el

encargado de unir el controlador Arduino y el motor.

- Tres relés: permitiran el paso de corriente hacia los calefactores mediante la orden del

controlador, siendo a su vez informado por los termistores.

- Interfaz: dispositivo visual que presentara las tres temperaturas de consigna y la
velocidad del motor, controlables mediante los potenciémetros, junto con las tres
temperaturas reales del sistema y la temperatura a la salida de la extrusora (aportadas

por los termopares).

- Potencidmetros: resistencias variables para el control de las temperaturas de consigna

y velocidad del motor.

- Tres cartuchos calefactores: fuente de energia térmica encargada de llevar al material
al punto de fusidn. Estos seran controlados a partir de unos potenciometros que
permitiran de forma individual la seleccién de las temperaturas de consigna de cada

cartucho.
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- Cuatro termistores: estos seran encargados de aportar la informacidn al controlador de
la temperatura existente en la cdmara de modo que, se actuaran los calefactores en
funcién de las diferencias con las temperaturas de consignas elegidas en la interfaz.

- Fuentes de alimentacién: base de energia para cada elemento.

El funcionamiento de este sistema comienza con la seleccién de las temperaturas de consignay
velocidad de motor que se desea para el proceso. A partir de este momento los calefactores
calientan la cdmara hasta llegar a esta temperatura. Una vez superada esta temperatura los relés
son encargados de desactivar el paso de corriente, permitiendo asi no sobrepasar la
temperatura de consigna. En el caso de que la temperatura de la cdmara disminuya por debajo
de la temperatura de consigna, el relé vuelve a permitir el paso de corriente, activando el
calefactor. Este proceso se repite continuamente.

La conexion basica de este sistema electrénico se detalla en la llustracién 39.

DRIVER

T, T, T T, C1-C-C, Calefactores
T=T,-T:-T, Termopares
INTERFAZ SP, SP, 5SP; VWV, R;—R;-R; Relés
SP,—5SP;—SP; Temperaturas de consigna
.p) .P2 o P, .p4 v, Velocidad motor
P;-P;—P3;—P; Potenciémetros

llustracion 39. Esquema electronico de la extrusora.
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Ensayos de traccion Ajuste lineal Rigidez | Limite elastico | Tension max. | Deformacion maxima | Ductilidad
y=a+bx R? E oy Oméx Emax %EL
Muestras a b (MPa) (MPa) (MPa) (adimens.)

1 0,02363 +0,00333 | 91,55892 +0,28969 0,99879 91,56 3,47 4,35 1,44 144,08

2 -0,02548 £+ 0,00134 | 62,43818 +0,11713 0,99957 62,44 2,49 2,56 0,68 68,18
PCL 3 0,01358 + 0,00239 72,3118 £ 0,2078 0,999 72,31 2,84 4,28 1,44 143,93
4 0,0225 + 0,00291 93,96162 + 0,25392 0,99912 93,96 3,67 4,20 1,04 104,27
5 0,04577 £ 0,00434 | 85,36078 +0,37829 0,99763 85,36 3,16 3,80 1,23 122,62
MEDIA 81,13 3,13 3,84 1,17 116,62

DESVIACION | 13,40 0,48 0,75 0,32 31,76

1 0,0822 + 0,00745 | 110,07243 £ 0,64362 0,99585 110,07 3,72 4,00 0,89 89,00

2 -0,04078 £ 0,00251 | 100,3857 +0,21693 0,99943 100,39 3,80 3,87 0,56 56,46

PCL-HA (10 wt. %) 3 0,04954 + 0,00684 | 129,43038 + 0,59563 0,99744 129,43 4,01 4,01 0,46 45,60
4 0,0367 £ 0,00491 98,65429 + 0,42792 0,99773 98,65 3,27 3,36 1,80 179,97
5 -0,03355 + 0,0024 | 86,92546 + 0,20904 0,9993 86,93 3,08 3,31 1,31 130,70
MEDIA 105,09 3,57 3,71 1,00 100,35

DESVIACION | 15,90 0,39 0,35 0,55 55,48

1 0,03244 +0,0023 | 101,01802 +0,20038 0,99952 101,02 3,49 3,79 0,92 92,03

2 0,12227 +0,01115 | 136,57256 + 0,96319 0,99397 136,57 4,00 4,11 0,30 29,54

PCL-HA (20 wt. %) 3 0,11064 + 0,00949 | 112,23627 + 0,82008 0,99353 112,24 6,22 3,44 0,50 50,27
4 0,06221 +0,00768 | 116,27459 + 0,66334 0,99605 116,27 3,36 3,65 0,63 63,00

5 0,08172 +0,00763 | 94,41437 +0,65913 0,99409 94,41 3,16 3,46 0,65 64,83

MEDIA 112,10 4,05 3,69 0,60 59,93

DESVIACION | 16,22 1,25 0,28 0,23 22,81

1 0,34438 + 0,02775 | 186,50575 + 2,39694 0,98025 186,51 4,77 4,91 0,16 15,59

2 0,44231+0,03953 | 253,68878 * 3,4153 0,97837 253,69 6,05 6,26 0,15 14,88

PCL-HA (40 wt. %) 3 0,36623 + 0,02935 | 198,97386 + 2,53572 0,98057 198,97 4,91 5,03 0,12 11,76
4 0,52901 + 0,04341 | 213,09924 + 3,75097 0,96358 213,10 4,97 5,01 0,10 10,41

5 0,23789 +0,01945 | 166,67207 + 1,68085 0,98774 166,67 4,20 4,37 0,13 12,52

MEDIA 203,79 4,98 5,12 0,13 13,03

DESVIACION | 32,70 0,67 0,70 0,02 2,16
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1 0,2652 +0,02887 96,5067 + 2,51611 0,924 96,51 1,70 1,85 0,26 25,78

2 0,22841+0,01931 | 87,63222 +1,68241 0,95731 87,63 1,98 2,10 0,14 13,95

PCL-PLGA 3 0,33543 £0,03584 | 126,11522 + 3,12209 0,93096 126,12 2,41 2,43 0,19 18,70
4 0,31244 +0,02807 | 105,18083 + 2,44532 0,93861 105,18 2,20 2,22 0,41 41,08

5 0,31484 £0,03311 | 121,54294 + 3,20763 0,92944 121,54 2,01 2,12 0,22 21,68

MEDIA 107,40 2,06 2,14 0,24 24,24

DESVIACION | 16,31 0,27 0,21 0,10 10,36
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Ensayos de compresion Ajuste lineal Rigidez Limite elastico
R2 E Oy
Muestras a b (MPa) (MPa)
1 -9,81385 + 0,01365 161,3295 +0,13287 0,9985 161,33 14,21
2 -8,2241 £ 0,02129 154,72574 +0,20762 0,99578 154,73 12,71
PCL 3 -4,80753 £ 0,02273 131,3482 +0,24822 0,99285 118,73 12,93
4 -21,66595 + 0,01725 243,69946 + 0,1425 0,99967 243,70 17,29
5 -8,23599 + 0,01705 182,83162 + 0,19241 0,99816 182,83 15,77
MEDIA 172,26 14,58
DESVIACION 46,12 1,94
1 -24,746 + 0,01046 302,57102 + 0,09644 0,9999 302,57 22,41
2 -13,25318 + 0,0171 256,53054 + 0,20144 0,99927 256,53 20,41
PCL-HA (10 wt. %) 3 -22,81617 £ 0,02447 249,81424 +0,19503 0,99926 249,81 20,15
4 -40,3286 + 0,05273 313,35479 + 0,33898 0,99861 313,35 22,71
5 -41,69673 + 0,06327 303,70045 + 0,37817 0,99741 303,70 22,64
MEDIA 285,19 21,66
DESVIACION 29,63 1,27
1 -32,11052 + 0,02805 249,64494 + 0,16947 0,99942 249,65 19,27
2 -26,48922 + 0,01701 233,4726 £ 0,1139 0,99962 233,47 19,70
PCL-HA (20 wt. %) 3 -35,7763 £ 0,05441 262,10422 +0,33021 0,99756 262,10 19,65
4 -38,67691 + 0,03237 299,1346 + 0,20279 0,99955 299,13 21,12
5 -25,45377 £ 0,02529 206,04641 +0,15371 0,99924 206,05 18,09
MEDIA 250,08 19,57
DESVIACION 34,52 1,08
1 -29,42648 + 0,02447 254,19274 + 0,15854 0,99948 254,19 21,68
2 -35,92387 + 0,02588 250,94759 + 0,15248 0,99961 250,95 16,07
PCL-HA (40 wt. %) 3 -26,50053 + 0,02971 251,26112 +0,21994 0,99898 251,26 18,37
4 -20,46694 + 0,05358 233,22658 + 0,48273 0,99477 233,23 18,60
5 -25,4174 £ 0,01894 235,22639 + 0,13354 0,99946 235,23 18,04
MEDIA 244,97 18,55
DESVIACION 9,91 2,02
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1 -24,88126 +0,01786 299,57319+0,1354 0,99961 299,57 29,06

2 -29,87405 + 0,01635 367,11246 £ 0,12976 0,99984 367,11 29,75

PCL-PLGA 3 -14,25925 + 0,03679 158,11543 +£0,27979 0,99174 158,12 17,92
4 -18,80454 + 0,05068 226,2556 * 0,3835 0,99235 226,26 26,37

5 -28,59713 + 0,04307 297,20982 + 0,31837 0,9973 297,21 29,81

MEDIA 269,65 26,58

DESVIACION 79,81 5,04
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Ensayos de flexion Ajuste lineal Rigidez Tension max.
y=a+bx R? E Gmax
Muestras a b (MPa) (MPa)
1 0,00207 + 5,04297E-4 0,08989 + 2,95055E-4 0,99984 66,25147406 2,492900943
2 8,44379E-4 + 8,52071E-4 0,08535 + 5,12626E-4 0,9995 62,90536557 2,199056604
PCL 3 0,00108 + 6,69829E-4 0,1116 + 3,97861E-4 0,99977 82,25235849 3,483785377
4 0,00239 + 4,5229E-4 0,10305 + 2,63766E-4 0,99989 75,95076651 3,060283019
5 0,00174 + 6,34865E-4 0,13868 + 3,74856E-4 0,99984 102,2110849 4,130872642
MEDIA 77,91 3,07
DESVIACION 15,61 0,77
1 9,76421E-4 + 3,86745E-4 0,12161 +2,21339E-4 0,99993 89,63 3,49
2 0,00367 + 0,00128 0,09181 + 7,75576E-4 0,99893 67,67 2,27
PCL-HA (10 wt. %) 3 0,00131 + 4,46776E-4 0,24758 + 2,63461E-4 0,99998 182,47 6,83
4 0,00475 + 0,00132 0,11617 + 7,79535E-4 0,99915 85,62 3,06
5 0,00298 + 6,65343E-4 0,11976 + 3,9906E-4 0,99979 88,27 2,92
MEDIA 102,73 3,71
DESVIACION 45,45 1,80
1 0,00622 + 0,0014 0,16659 + 8,46949E-4 0,99933 122,78 3,06
2 0,0054 + 0,00134 0,10097 + 8,26614E-4 0,99893 74,42 2,57
PCL-HA (20 wt. %) 3 0,00343 + 0,00218 0,10217 + 0,00127 0,99739 75,30 2,49
4 0,01104 + 0,00184 0,1938 +0,00112 0,99901 142,84 4,56
5 0,00576 + 8,98442E-4 0,17485 + 5,20114E-4 0,99975 128,87 4,13
MEDIA 108,84 3,36
DESVIACION 31,86 0,94
1 0,02586 + 0,00441 0,28016 + 0,0027 0,99602 206,49 5,12
2 0,0236 + 0,00318 0,29161 + 0,00192 0,99806 214,92 5,98
PCL-HA (40 wt. %) 3 0,00507 + 9,8007E-4 0,23498 + 5,71004E-4 0,99978 173,19 5,75
4 0,02209 + 0,00324 0,31515 + 0,00192 0,99818 232,27 6,12
5 0,02982 + 0,00444 0,35195 + 0,00269 0,99686 259,40 6,26
MEDIA 217,25 5,85
DESVIACION 31,88 0,45
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1 0,03572 + 0,0059 0,30442 +0,00371 0,99321 224,37 3,77

2 0,01118 +0,00125 0,31429 +7,26223E-4 0,99974 231,64 4,56

PCL-PLGA 3 0,02282 + 0,00345 0,35385 + 0,00208 0,99814 260,80 5,19
4 0,01469 + 0,0024 0,31421 +0,00143 0,99901 231,58 4,64

5 0,00833 + 0,00268 0,22786 + 0,00161 0,99825 167,94 3,19

MEDIA 223,27 4,27

DESVIACION 33,95 0,79

58




	DD: Daniel jesús Soto Delgado
	con n de DNI: 79032981-J
	Título 1: Desarrollo de materiales biocompatibles, biodegradables y bioactivos para su aplicación en impresión fdm (modelado por deposición fundida) de implantes para cirugía maxilofacial.
	Fdo: Daniel Jesús Soto Delgado
	Grado/Máster: Máster
	fecha: a 2 de Febrero de 2018


