
 

UNIVERSIDAD MICHOACANA DE 

SAN NICOLÁS DE HIDALGO 

 

INSTITUTO DE INVESTIGACIÓN EN METALURGIA Y MATERIALES 

 

PROGRAMA DE MAESTRÍA EN METALURGIA Y CIENCIA DE LOS 

MATERIALES  

 

FABRICACIÓN DE ANDAMIOS COMPUESTOS DE POLICAPROLACTONA 

(PCL)/FOSFATO TRICÁLCICO (β-TCP) POR SEPARACIÓN DE FASES 

INDUCIDA TÉRMICAMENTE Y POR NO SOLVENTE (NTIPS) PARA 

IMPLANTES ÓSEOS 

 

Tesis que para obtener el grado de 

Maestra en Metalurgia y Ciencia de los Materiales 

Presenta: 

ING. ALMA ITZEL MENDOZA MARTINEZ 

 

DIRECTOR DE TESIS 

DRA. ENA ATHENEA AGUILAR REYES 

 

 

Morelia, Mich. Febrero 2026 



ii 
 

 

  



iii 
 

DEDICATORIA 

 

A mis padres, Laura Elena Martínez Boiso y Osvaldo Mendoza Ayala por ser mi ejemplo 

de perseverancia y por creer en mi incluso cuando yo no lo hacía. A mi pareja, Freeman 

Gerardo Hernández Chiñas, por acompañarme en los días grises y ser mi apoyo 

incondicional en cada paso. Este logro es tanto mío como suyo.  

 

"Nadie nace en este mundo para estar completamente solo"  



iv 
 

AGRDECIMIENTOS 

 

Agradezco al Instituto de Investigación en Metalurgia y Materiales por abrirme sus 

puertas y brindarme el apoyo y todas las facilidades académicas y el entorno necesario 

para el desarrollo de mi formación profesional.  

A la Secretaría de Ciencias, Humanidades, Tecnología e Innovación (SECIHTI) por el 

apoyo otorgado para el desarrollo de este proyecto. 

A la Dra. Ena A. Aguilar Reyes por su paciencia infinita, el apoyo y dirección en el 

proyecto. Sus criticas constructivas y su pasión por la investigación fueron el motor que 

le dio forma a este proyecto. 

A los miembros de mi sínodo, por sus valiosas observaciones que enriquecieron la calidad 

de este trabajo. 

A los Doctores Investigadores que compartieron su conocimiento conmigo en las aulas y 

a mis compañeros de laboratorio con quienes compartí largas jornadas de aprendizaje 

mutuo. 

A mi "yo" del pasado por no rendirse en los momentos de duda y por la disciplina 

mantenida hasta el final.  

  



v 
 

GLOSARIO DE TÉRMINOS 

Biomaterial 

Biaoctividad 

Biocompatibilidad 

Biodegradabilidad 

Osteinducción 

Osteoconducción 

Osteogénesis 

Osteointegración 

Autoinjerto 

Aloinjerto 

Xenoinjerto 

Biopolímero o polímero natural 

Polímero sintético 

Angiogénesis 

Vascularización 

TIPS 

NIPS 

NTIPS 

  



vi 
 

ÍNDICE 

 

Capítulo 1. Introducción ................................................................................................... 1 

1.1. Objetivos ................................................................................................................ 2 

1.1.1. Objetivo general ............................................................................................. 2 

1.1.2. Objetivos específicos ...................................................................................... 3 

1.2. Justificación ........................................................................................................... 3 

1.3. Hipótesis ................................................................................................................ 4 

1.4. Metas Científicas ................................................................................................... 5 

Capítulo 2. Marco teórico ................................................................................................. 6 

2.1. Ingeniería de tejidos............................................................................................... 6 

2.2. Biomateriales ....................................................................................................... 10 

2.2.1. Polímeros como biomateriales para andamiajes ........................................... 11 

2.2.2. Poli ε-caprolactona (PCL) ............................................................................ 12 

2.2.3. Biomateriales osteoinductivos ...................................................................... 12 

2.2.4. Angiogénesis y vascularización .................................................................... 14 

2.3. Biomateriales compuestos ................................................................................... 15 

2.4. Modificación de la superficie del PCL ................................................................ 16 

2.5. Requerimientos de andamios para aplicaciones en ingeniería de tejido óseo ..... 18 

2.6. Fabricación de andamios de PCL ........................................................................ 18 

2.6.1. Técnica de separación de fases ..................................................................... 18 

2.7. Ensayos in vitro ................................................................................................... 23 

2.8. Propiedades mecánicas ........................................................................................ 28 

Capítulo 3. Metodología Experimental .......................................................................... 31 

3.1. Materiales ............................................................................................................ 31 

3.2. Fabricación de andamios compuestos de PCL/-TCP ........................................ 32 

3.2.1. Fase I: Evaluación inicial (Caso 1) ............................................................... 32 

3.2.2. Fase II: Protocolo de consolidación estructural e intercambio criogénico 

(Caso 2) .................................................................................................................. 33 

3.2.3. Estabilización térmica y extracción multietapa ............................................ 33 

3.3. Parámetros de procesamiento .............................................................................. 34 



vii 
 

3.4. Caracterización de los andamios ......................................................................... 35 

3.4.1. Caracterización morfológica......................................................................... 35 

3.4.2. Análisis térmico (TGA/DSC) ....................................................................... 36 

3.4.3. Propiedades mecánicas ................................................................................. 36 

3.4.4. Espectroscopía infrarroja por transformada de Fourier (FTIR) .................... 37 

3.4.5. Difracción de rayos X (DRX) ....................................................................... 37 

3.4.6. Densidad real y porosidad ............................................................................ 38 

Capítulo 4. Resultados y Discusión ................................................................................ 39 

4.1. Análisis microestructural ..................................................................................... 41 

4.1.1. Efecto de la temperatura de enfriamiento ..................................................... 46 

4.1.2. Efecto del tiempo de envejecimiento............................................................ 47 

4.2. Análisis térmico simultáneo (TGA/DSC) ............................................................ 48 

4.2.1. Determinación del grado de cristalinidad ..................................................... 52 

4.3. Ensayos de compresión ....................................................................................... 52 

4.4. Espectroscopía infrarroja por transformada de Fourier (FTIR)........................... 54 

4.5. Difracción de rayos X (DRX) .............................................................................. 56 

4.6. Densidad Real ...................................................................................................... 57 

Capítulo 5. Conclusiones ................................................................................................ 59 

 

 

  



viii 
 

ÍNDICE DE FIGURAS 

 

Figura 2.1 Un esquema que muestra la relación entre la ingeniería de tejidos, la medicina 

regenerativa y los campos contribuyentes. Adaptado de [18]. ......................................... 7 

Figura 2.2 Diagrama esquemático de la ingeniería de tejido óseo [18]. .......................... 8 

Figura 2.3 Estructura y organización ósea [18]. ............................................................... 9 

Figura 2.4 Estructura química de la unidad monomérica de la policaprolactona (PCL).12 

Figura 2.5 a) Andamio de PCL con 0.8 % de colágeno; b) andamio de PCL con 0.2 % de 

colágeno [64]. ................................................................................................................. 16 

Figura 2.6 Diagrama ternario del sistema polímero-solvente-no solvente [95]. ............ 20 

Figura 2.7. Mecanismos de crecimiento: a) coalescencia, b) maduración de Ostwald y c) 

crecimiento hidrodinámico [95]. .................................................................................... 21 

Figura 2.8 Micrografía MEB de andamios de PCL: a) sin adición de agente porógeno; b) 

con 30% PEG [103]. ....................................................................................................... 22 

Figura 2.9 Micrografías SEM de andamios obtenidos por separación de fases inducida 

por no solvente [89]. ....................................................................................................... 23 

Figura 2.10. Micrografía SEM de la superficie (izquierda) y sección transversal 

(derecha) de una capa de apatita formada en un vitrocerámico A-W en SBF [103]. .... 24 

Figura 2.11. Micrografía de la interfase entre el hueso de rata y la apatita formada en la 

superficie de un vitrocerámico A-W [103]. .................................................................... 25 

Figura 2.12. Morfología de andamios (a) PCL pura y (b) PCL/10% OCP después de 9 

días de inmersión en SBF [105]. .................................................................................... 26 

Figura 2.13 Proliferación de células osteoblásticas hG-292 en control, PCL pura y 

PCL/10% OCP evaluada mediante ensayo MTT (p <0.05) [105]. ................................ 26 

Figura 2.14. Distribución de células MC3T3-E1 en andamios de PCL/β-TCP recubiertos 

con nano-DBM y PCL/β-TCP. Las flechas negras indican células vivas y las blancas, 

células muertas [106]. .................................................................................................... 27 

Figura 2.15. Ensayo CCK-8 para proliferación celular en andamios de PCL/β-TCP 

recubiertos con nano-DBM y PCL/β-TCP [106]. .......................................................... 28 

Figura 2.16 Comportamiento mecánico de los andamios de PCL/OCP fabricados 

mediante electrohilado [105]. ........................................................................................ 29 

Figura 2.17 Comportamiento mecánico de andamios con diferentes geometrías de poro 

[107]. .............................................................................................................................. 30 



ix 
 

Figura 3.1 Proceso general de fabricación de andamios PCL/-TCP. ............................ 31 

Figura 3.2 Esquema de dimensiones de las probetas...................................................... 37 

Figura 4.1 Micrografías de los andamios fabricados por NTIPS con diferentes 

concentraciones de PCL y -TCP a)15% PCL 5%TCP, b) 25%PCL 5%TCP, c)15%PCL 

10%TCP, d) 25%PCL 10% TCP, e) 15% PCL 15%TCP, f)25%PCL 15%TCP. ............. 41 

Figura 4.2 Micrografías de andamios con 15 % de PCL y 10% de TCP obtenidos con 

diferentes velocidades de agitación a) y c) 300 rpm, b) y d) 500rpm. ........................... 43 

Figura 4.3 Influencia de la extracción del solvente a) extracción de solvente multietapa 

b) extracción de solvente en metanol. ............................................................................ 44 

Figura 4.4 Micrografía SEM de los andamios a)15%PCL 10%-TCP b) 15%PCL/0%-

TCP. ................................................................................................................................ 46 

Figura 4.5 a) 25% PCL 10% TCP b)25% PCL 10% TCP a diferentes temperaturas de 

enfriamiento .................................................................................................................... 47 

Figura 4.6 Efecto del tiempo de envejecimiento a) 15% PCL 0%TCP tras 7 días de 

envejecimiento b) 15% PCL 0% TCP tras 10 días de envejecimiento. .......................... 48 

Figura 4.7 Curvas de TGA de los andamios con a) 0 % y 10 % de TCP, b) 15 % de TCP.

 ........................................................................................................................................ 50 

Figura 4.8 Diagrama DSC del andamio de PCL pura. ................................................... 51 

Figura 4.9 Comportamiento mecánico de los andamios fabricados. a) andamio de 25% 

PCL/0%- TCP b) 25% PCL/15% -TCP. ..................................................................... 54 

Figura 4.10 Espectro de infrarrojo realizado a los andamios de PCL/TCP. ................... 55 

Figura 4.11 Difractograma de rayos X Del andamio 15% PCL/10% TCP. .................... 57 

 

 

  



x 
 

ÍNDICE DE TABLAS 

 

Tabla 3.1 Relación de los experimentos realizados ........................................................ 34 

Tabla 4.1  Datos del comportamiento térmico de los andamios con 15 % de PCL obtenidos 

mediante análisis térmico. .............................................................................................. 51 

Tabla 4.2 Grupos funcionales presentes en los andamios de PCL asociados a su número 

de onda. ........................................................................................................................... 55 

Tabla 4.3 Densidades obtenidas en los andamios de PCL .............................................. 58 

Tabla 4.4 Porcentaje de porosidad de los andamios fabricados ..................................... 58 

 

 

  



xi 
 

RESUMEN 

En el presente trabajo se fabricaron andamios compuestos de policaprolactona (PCL) 

reforzados con fosfato tricálcico (β-TCP) mediante el método de separación de fases 

inducida térmicamente y por no solvente (NTIPS), empleando concentraciones de 10 % 

al 25 % de PCL en diclorometano (DCM) y diferentes contenidos de β-TCP (5 %, 10 % 

y 15 %). La morfología y la porosidad fueron evaluadas mediante microscopía electrónica 

de barrido (MEB), lo que evidenció una arquitectura tridimensional con poros cerrados 

predominantemente esféricos y tamaños promedio cercanos a 30 µm. Se observó que el 

aumento en la concentración de PCL y β-TCP generó poros más pequeños, superficies 

más lisas e incremento en la densidad real del material, de 1.20 a 1.52 g/cm3. Asimismo, 

la velocidad de agitación durante la adición del no solvente influyó directamente en la 

estructura porosa. El análisis por espectroscopía FTIR confirmó la presencia de los 

componentes sin alteraciones químicas, mientras que los estudios térmicos (TGA/DSC) 

mostraron estabilidad hasta aproximadamente 380 °C y una temperatura de fusión 

cercana a 67 °C. En cuanto al desempeño mecánico, la incorporación de β-TCP produjo 

un efecto reforzante significativo, aumentando la resistencia máxima hasta 61.6 MPa. Los 

resultados demuestran el desarrollo de un biomaterial con propiedades estructurales, 

térmicas y mecánicas adecuadas para aplicaciones en regeneración ósea. 

 

Palabras clave: andamios, policaprolactona (PCL), β-fosfato tricálcico (β-TCP), 

separación de fases inducida térmicamente y por no solvente (NTIPS), biomateriales 

compuestos. 
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ABSTRACT 

In this study, polycaprolactone (PCL) scaffolds reinforced with β-tricalcium phosphate 

(β-TCP) were fabricated using the non-solvent thermally induced phase separation 

(NTIPS) method. PCL concentrations from 10 % to 25 % were prepared in 

dichloromethane (DCM) and different β-TCP contents (5%, 10%, and 15%). Scaffold 

morphology and porosity were evaluated by scanning electron microscopy (SEM), 

revealing a well-defined three-dimensional porous architecture with predominantly 

spherical and interconnected pores averaging approximately 30 μm in size. Increasing 

PCL and β-TCP concentrations resulted in reduced porosity, smoother surfaces, and 

higher material density (from 1.20 to 1.52 g/cm³). The stirring rate during non-solvent 

addition was found to significantly influence pore structure. Fourier-transform infrared 

spectroscopy (FTIR) confirmed the presence of the main components without chemical 

alterations after processing. Thermal analysis (TGA/DSC) demonstrated thermal stability 

up to approximately 380 °C and a melting temperature near 67 °C. Mechanical testing 

showed a significant reinforcing effect of β-TCP incorporation, increasing the maximum 

compressive strength up to 61.6 MPa. These results demonstrate the development of a 

composite biomaterial with suitable structural, thermal, and mechanical properties for 

bone regeneration applications. 

 

Keywords: scaffolds, polycaprolactone (PCL), β-tricalcium phosphate (β-TCP), non-

solvent thermally induced phase separation (NTIPS), bone regeneration. 

 



1 
 

Capítulo 1. Introducción 

La ingeniería de tejido óseo basada en el uso de andamios poliméricos ha sido 

ampliamente estudiada en las últimas décadas. Entre los polímeros empleados para este 

fin, la policaprolactona (PCL) destaca por ser un poliéster biocompatible y biodegradable 

caracterizado por su fácil disponibilidad, bajo costo e idoneidad para modificaciones 

químicas y estructurales. Sus propiedades fisicoquímicas ajustables, junto con su 

adecuada resistencia mecánica, le permiten soportar agresiones físicas, químicas y 

mecánicas sin pérdida significativa de sus propiedades [1]. 

La fabricación de andamios de PCL reforzados con otros compuestos ha sido reportada 

como una alternativa prometedora para la regeneración de tejido óseo. No obstante, el 

método de separación de fases ha recibido menor atención en comparación con otras 

técnicas de fabricación. 

Antes de emplear un biomaterial en la regeneración ósea, es fundamental realizar un 

análisis exhaustivo de sus propiedades. Los factores determinantes incluyen su 

composición química, su estructura, respuesta biológica y sus tiempos de degradación. 

Desde esta perspectiva, los andamios poliméricos destacan por su capacidad de crear un 

sustituto osteoinductivo que favorece tanto a las células locales como a las transplantadas. 

Además, pueden proporcionar señales biológicas en tiempos y ubicaciones específicas, y 

su velocidad de degradación puede ajustarse para coincidir con el ritmo de formación del 

hueso nuevo [2].  

La regeneración de defectos óseos continúa siendo uno de los mayores desafíos en la 

medicina regenerativa, debido a la limitada capacidad de autocuración del tejido óseo en 

lesiones de gran tamaño o que superan el tamaño de defecto crítico. Si bien los injertos 

óseos han sido considerados el estándar de referencia, las complicaciones asociadas a su 

uso han impulsado el desarrollo de la ingeniería de tejidos como una alternativa 

prometedora [3]. 

A este respecto, el diseño de andamios compuestos busca replicar la complejidad 

estructural y funcional del hueso natural. La presente investigación se fundamenta en la 

combinación sinérgica de la policaprolactona, como matriz principal, biodegradable y 

con excelentes propiedades mecánicas y de procesabilidad, y el fosfato tricálcico (β-

TCP), un componente cerámico que aporta osteocondictividad y bioactividad. 
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La policaprolactona presenta excelentes propiedades termoplásticas y un perfil de 

degradación lenta, lo que permite que el andamio mantenga su integridad estructural 

durante el tiempo necesario para la consolidación del tejido óseo. Sin embargo, debido a 

la naturaleza hidrofóbica de la PCL, su combinación con fosfato tricálcico resulta 

conveniente para mejorar su desempeño biológico. 

La combinación de dos técnicas de separación de fases, inducida térmicamente (TIPS) y 

por no solvente (NIPS), permite superar las limitaciones individuales de cada método. La 

adición de un no solvente acelera la precipitación del polímero y favorece una transición 

de fase mas compleja, lo que influye en la microestructura final del andamio. 

La presente investigación se estructura en cinco capítulos organizados de manera lógica 

y progresiva. En el Capítulo 1 se contextualiza la problemática de la regeneración ósea 

dentro del marco de la ingeniería de tejidos y se fundamenta la selección de la 

policaprolactona (PCL) y el fosfato tricálcico (β-TCP) como materiales para la 

fabricación de andamios compuestos, mediante una técnica híbrida de separación de fases 

inducida térmicamente y por no solvente (NTIPS), estableciendo además los objetivos y 

la justificación del estudio. El Capítulo 2 desarrolla el marco teórico y el estado del arte, 

abordando los principios científicos relacionados con los biomateriales, los requisitos de 

los andamios para aplicaciones óseas y las técnicas de fabricación y caracterización 

reportadas en la literatura. El Capítulo 3 describe los materiales y la metodología 

experimental empleada para la obtención y evaluación de los andamios. El Capítulo 4 

integra los resultados y su discusión, analizando de forma crítica la influencia de la 

composición y de los parámetros de procesamiento sobre la microestructura y las 

propiedades térmicas, mecánicas y biológicas del material. Finalmente, el Capítulo 5 

presenta las conclusiones generales y las proyecciones derivadas del trabajo realizado. 

 

1.1.  Objetivos 

1.1.1.  Objetivo general 

Obtener andamios compuestos de policaprolactona/fosfato tricálcico (PCL/β-TCP) 

mediante una técnica híbrida de separación de fases inducida térmicamente y por no 

solvente (NTIPS), y evaluar el efecto de la adición del β-TCP sobre sus propiedades 

fisicoquímicas, microestructurales y mecánicas. 
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1.1.2. Objetivos específicos 

• Establecer los parámetros de procesamiento de la técnica híbrida de separación de 

fases inducida térmicamente y por no solvente para la obtención de andamios PCL/β-

TCP con porosidad abierta e interconectada. 

• Evaluar el efecto del empleo del método híbrido sobre la microestructura de los 

andamios mediante microscopía electrónica de barrido (MEB) y densidad. 

• Determinar la estabilidad y propiedades térmicas de los andamios mediante análisis 

termogravimétrico (TGA) y calorimetría diferencial de barrido (DSC). 

• Evaluar las propiedades mecánicas de los andamios obtenidos mediante ensayos de 

compresión uniaxial. 

• Caracterizar los andamios obtenidos mediante FTIR y DRX para determinar la 

integridad química de la PCL.  

 

 

1.2.  Justificación 

En las últimas décadas ha aumentado la necesidad de intervenciones quirúrgicas para 

reparar o regenerar hueso dañado debido a enfermedades como osteoporosis y 

osteomielitis, fracturas complejas, cáncer óseo, cirugías de revisión de prótesis articulares 

y lesiones deportivas. La regeneración de defectos óseos de tamaño critico representa uno 

de los mayores desafíos para la medicina contemporánea ya que los daños superan la 

capacidad natural de regeneración del organismo.  

A diferencia de los procedimientos tradicionales de autoinjerto y aloinjerto, las estrategias 

basadas en ingeniería de tejidos permiten reducir problemas relacionados con la escasez 

de donantes, limitaciones de suministros, riesgo de transmisión de patógenos y rechazo 

inmunológico. Por ello, esta área ha experimentado un crecimiento significativo desde la 

intorducción del concepto de ingeniería de tejidos [2]. 

La ingeniería de tejidos emplea generalmente matrices extracelulares artificiales o 

andamios (scaffolds), junto con células (como osteoblastos o células precursoras) y 

factores bioactivos que estimulan el reclutamiento, proliferación y diferenciación celular, 

promoviendo la formación de tejido óseo mineralizado [3]. 
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En este contexto, la policaprolactona (PCL) es un polímero bioabsorbible con alto 

potencial para aplicaciones en reparación ósea y de cartílago [4]. Sus propiedades 

fisicoquímicas ajustables, biocompatibilidad y resistencia mecánica le convierten en un 

material adecuado para la fabricación de andamios [1]. 

El uso de la policaprolactona (PCL) como matriz polimérica es interesante debido a su 

biocompatibilidad y degradación lenta, ya que estas características permiten un soporte 

estructural prolongado. 

Diversos materiales sintéticos, como metales, polímeros y cerámicos, han sido utilizados 

como sustitutos óseos [5-10]. Entre ellos, los fosfatos de calcio, particularmente la 

hidroxiapatita (HA), el β-fosfato tricálcico (β-TCP) y los fosfatos de calcio bifásicos 

(BCP); estos últimos son biomateriales cerámicos de vanguardia, compuestos por una 

mezcla de hidroxiapatita (HA) y β-fosfato tricálcico (β-TCP) [10-14].  

En esta investigación se emplea el método de separación de fases inducida térmicamente 

y por no solvente (NTIPS) para la fabricación de andamios compuestos PCL/TCP. Este 

método permite un preciso control de la porosidad y ofrece un proceso de síntesis 

relativamente sencillo y de bajo costo.  

 

1.3. Hipótesis 

La integración de materiales cerámicos, como el fosfato tricálcico (TCP), reconocido por 

sus propiedades osteoconductoras, con materiales poliméricos como la policaprolactona 

(PCL), que aporta biodegradabilidad, resistencia mecánica y facilidad de procesamiento, 

permitirá superar las limitaciones inherentes a cada material por separado. El fosfato 

tricálcico tiene baja degradabilidad y limitada resistencia mecánica, así como dificultades 

en el control de las características físicas y geométricas de los andamios. Por su parte, la 

policaprolactona proporciona soporte mecánico adecuado, flexibilidad y mayor control 

estructural, aunque carece de bioctividad intrínseca, además de que es hidrofóbico. 

Se plantea que la combinación de ambos materiales dará lugar a un compuesto 

biodegradable con resistencia mecánica mejorada, bioactividad adecuada y capacidad de 

adaptación a los requerimientos geométricos específicos de un andamio destinado a 

aplicaciones en ingeniería de tejido óseo. Asimismo, mediante el método de separación 

https://www.sciencedirect.com/science/article/pii/S1742706120303524#bib0020
https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/hydroxylapatite
https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/hydroxylapatite
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de fases inducida térmicamente y por no solvente (NTIPS) será posible fabricar andamios 

con porosidad abierta e interconectada y con una superficie químicamente favorable para 

la adhesión, diferenciación y proliferación de células formadoras de tejido óseo. 

 

1.4.  Metas Científicas  

• Tamaño de poro: obtener poros mayores a 20 µm, adecuados para la adhesión y 

proliferación celular. 

• Resistencia a la compresión: alcanzar valores entre 2 y 12 MPa, dentro del rango 

requerido para soportar condiciones biomecánicas del tejido óseo trabecular. 

• Porosidad interconectada: Lograr aproximadamente 70 % de porosidad 

interconectada para favorecer el transporte de nutrientes y productos de desecho 

metabólico. 
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Capítulo 2.  Marco teórico 

2.1. Ingeniería de tejidos  

El concepto de ingeniería de tejidos fue introducido formalmente en la década de 1990 y, 

desde entonces, la ingeniería de tejido óseo se ha consolidado como una de las áreas de 

mayor crecimiento dentro de este campo [15]. Esta disciplina integra andamios, células y 

factores de crecimiento bioactivos con el objetivo de promover la reparación y 

regeneración de tejido óseo, constituyendo una plataforma innovadora dentro de la 

medicina regenerativa. 

Los trastornos óseos representan un problema de gran relevancia debido a las funciones 

estructurales y metabólicas esenciales del hueso en la fisiología humana. Factores como 

el envejecimiento poblacional, la nutrición inadecuada y estilos de vida poco saludables 

han contribuido al incremento de enfermedades como la osteoporosis. Asimismo, 

malformaciones congénitas, cáncer, traumatismos, osteomalacia, raquitismo, 

osteomielitis e infecciones pueden ocasionar defectos óseos significativos [16]. Aunque 

el hueso posee capacidad regenerativa intrínseca, ésta es suficiente únicamente para 

reparar lesiones pequeñas. Los defectos mayores al tamaño de defecto crítico, 

generalmente mayores a 2 cm (dependiendo de la localización anatómica), requieren 

intervenciones externas [17]. 

La ingeniería de tejidos y la medicina regenerativa (TERM, por sus siglas en inglés Tissue 

Engineering and Regenerative Medicine) constituyen un campo multidisciplinario 

orientado al desarrollo de estrategias para reparar, regenerar o reemplazar tejidos u 

órganos enfermos o dañados [1]. Ver Figura 2.1. 
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Figura 2.1 Un esquema que muestra la relación entre la ingeniería de tejidos, la 

medicina regenerativa y los campos contribuyentes. Adaptado de [18]. 

 

En particular, la ingeniería de tejido óseo ha recibido considerable atención en 

aplicaciones biomédicas, especialmente en el diseño de estructuras poliméricas 

tridimensionales [2]. El objetivo fundamental de la ingeniería de tejido óseo es diseñar 

materiales capaces de implantarse temporalmente en defectos óseos y facilitar su 

regeneración mediante la sustitución progresiva por tejido propio del paciente (Figura 

2.2). Estos materiales se desarrollan comúnmente en forma de andamios, los cuales actúan 

como matrices temporales que soportan la adhesión, diferenciación y proliferación 

celular, desempeñando funciones análogas a la matriz extracelular (ECM por sus siglas 

en inglés Extracellular Matrix) hasta completarse la reparación tisular [19]. 
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Figura 2.2 Diagrama esquemático de la ingeniería de tejido óseo [18]. 

Los andamios óseos deben cumplir requisitos químicos, físicos y mecánicos específicos. 

Su resistencia debe aproximarse a la del hueso receptor, y deben presentar poros abiertos 

e interconectados que permitan el transporte de nutrientes y el crecimiento celular desde 

la periferia hacia el interior del implante [19]. 

El hueso es un tejido conectivo mineralizado con una organización jerárquica compleja 

que abarca desde macroestructuras (hueso cortical y trabecular), microestructuras 

(osteonas y trabéculas individuales), submicroestructuras (láminas), hasta 

nanoestructuras (colágeno fibrilar) y subnanoestructuras (minerales y moléculas de 

colágeno) (Figura 2.3). Es un tejido dinámico que se remodela continuamente mediante 

la acción coordinada de células, estructuras y factores de crecimiento [2]. 
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Figura 2.3 Estructura y organización ósea [18]. 

Los materiales para sustitución ósea han evolucionado en tres generaciones [2, 3]: 

Primera generación: Materiales inertes con adecuada resistencia mecánica que ofrecen 

soporte mecánico, suelen desarrollar una capa fibrosa en la interfaz con el hueso, lo que 

limita la osteointegración y puede provocar aflojamiento del injerto. Incluye metales 

puros (acero inoxidable), aleaciones metálicas (Co-Cr-Mo), cerámicos (alúmina, 

zirconia) y polímeros (silicona, polipropileno, polimetilmetacrilato). 

Segunda generación: Materiales bioactivos diseñados para mejorar la integración ósea. 

Este grupo incluye titanio y sus aleaciones, hidroxiapatita y fosfatos de calcio. 

Tercera generación: Materiales biodegradables con capacidad osteoconductiva y 

potencial osteoinductivo como los vidrios bioactivos, ácido poliláctico, ácido 

poliglicólico y policaprolactona. 

El injerto óseo se utiliza ampliamente en la práctica clínica. Se puede subagrupar en 

injerto óseo autólogo e injerto óseo alogénico. El hueso autólogo tiene efectos duales de 

osteoinducción y osteoconducción, y es el estándar de referencia para la reparación ósea 

con osteogénesis comprobada. Sin embargo, debido a la falta de tejido donante junto con 

defectos secundarios adicionales, no es apropiado para niños o pacientes de edad 

avanzada. El injerto óseo alogénico y xenoinjerto tiene un uso limitado debido a su 

integración y vascularización insuficientes en el área del huésped y los riesgos potenciales 

de rechazo inmunológico y transmisión de patógenos. El tratamiento criogénico puede 
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reducir la aparición de rechazo inmunológico, pero se sabe que su resistencia mecánica y 

actividad inducida por el hueso se reducen correspondientemente [19-21]. 

Un aspecto crítico en el diseño de andamios es la cinética de degradación, la cual debe 

estar sincronizada con la velocidad de formación ósea. Una degradación demasiado 

rápida puede comprometer la estabilidad estructural, impidiendo la transferencia de masa 

y provocando necrosis tisular. Mientras que una degradación demasiado lenta puede 

dificultar la integración tisular. Por lo tanto, una cinética óptima de degradación del 

andamiaje es fundamental. La degradación o resorción del andamio sigue una cinética 

específica para cada paciente, determinada por las características de su matriz extracelular 

y por la actividad de los distintos tipos celulares involucrados en el proceso regenerativo. 

Factores como la edad, el estado nutricional, las enfermedades subyacentes, el estilo de 

vida y el sexo influyen en la capacidad regenerativa individual y, en consecuencia, en la 

tasa de degradación óptima requerida para el andamio [19]. 

2.2.  Biomateriales 

El biomaterial constituye uno de los elementos fundamentales en la ingeniería de tejido 

óseo y forma el esqueleto para la regeneración tisular. Los biomateriales utilizados en la 

regeneración ósea se pueden subclasificar en materiales inorgánicos, orgánicos y 

compuestos [21]. 

El biomaterial es uno de los tres elementos clave en la ingeniería de tejidos óseos y forma 

el esqueleto para la regeneración tisular. Los biomateriales utilizados en la regeneración 

ósea se pueden subclasificar en materiales metálicos, cerámicos y poliméricos. A su vez, 

estos se dividen en materiales inorgánicos, materiales orgánicos y materiales compuestos 

[21]. 

Los materiales inorgánicos incluyen materiales metálicos y no metálicos, que se 

caracterizan por su alta resistencia mecánica y no se deforman ni degradan fácilmente. 

Algunos requieren cirugía secundaria para su extracción. 

Los materiales metálicos son ideales para la reparación ósea en términos de defectos óseos 

que soportan carga debido a sus notables propiedades mecánicas. Los biomateriales a 

base de metal incluyen aleaciones a base de titanio, aleaciones a base de tantalio, 

aleaciones a base de cobalto y aleaciones a base de magnesio [21]. 
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2.2.1.  Polímeros como biomateriales para andamiajes 

Las características de un biomaterial que deben evaluarse rigurosamente antes de su 

aplicación en ingeniería de tejido óseo incluyen su composición química, propiedades 

estructurales y biológicas, comportamiento de degradación y viabilidad de 

procesamiento. Los andamios poliméricos han despertado considerable interés debido a 

su versatilidad, ya que pueden albergar señales espacio-temporales, proporcionar un 

microambiente osteoinductivo para células residentes o trasplantadas y presentar una tasa 

de degradación comparable a la velocidad de osteogénesis e integrarse eficazmente con 

el tejido huésped mediante modificaciones químicas. Los polímeros utilizados en la 

ingeniería de tejido óseo pueden ser de origen natural o sintético y biodegradables o no 

biodegradables [2]. 

Actualmente, diversos materiales se encuentran en estudio o desarrollo como andamios 

para aplicaciones óseas, entre ellos los polímeros que pueden dividirse en naturales o 

sintéticos. 

Polímeros naturales: Se caracterizan por su biocompatibilidad y bioactividad, lo que 

favorece la adhesión y proliferación celular. No obstante, presentan limitaciones como 

menor control en el procesamiento, posible variabilidad entre lotes y riesgo de 

contaminación. Entre ellos se incluyen proteínas (seda, colágeno, gelatina, fibrinógeno, 

elastina y queratina), polisacáridos (celulosa, dextrano y quitinosano) y polinucleótidos 

(ADN y ARN) [4]. 

Polímeros sintéticos: Son ampliamente utilizados como materiales para andamios 

debido a su química definida, facilidad de procesamiento, reproducibilidad y posibilidad 

de modificar sus propiedades fisicoquímicas según la aplicación requerida. Ofrecen 

ventajas como mejor costo, producción a gran escala y estabilidad en almacenamiento. 

Sus propiedades mecánicas, como resistencia a la tracción, módulo elástico y tasa de 

degradación, son comparables a las del tejido óseo. Sin embargo, su limitada bioactividad 

intrínseca puede inducir respuestas inflamatorias si no se modifican adecuadamente. 

Entre los polímeros sintéticos más utilizados se encuentran el ácido poliláctico (PLA), el 

ácido poliglicólico (PGA), los copolímeros de ácido poliláctico-co-glicólico (PLGA), la 

poli ε-caprolactona (PCL) y los polihidroxialcanoatos (PHA) [5, 6]. Dentro de este grupo, 

la PCL ha emergido como un material particularmente prometedor para aplicaciones en 

ingeniería de tejido óseo [7-9]. 
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2.2.2.  Poli ε-caprolactona (PCL) 

La poli ε-caprolactona (PCL) es un polímero sintético semicristalino biodegradable que 

pertenece a la familia de los poliésteres alifáticos, que incluye también el PLA y PGA. 

Presenta una temperatura de fusión entre 59 y 64 °C, superior a la temperatura corporal, 

y una temperatura de transición vítrea cercana a -60 °C [10]. A temperatura fisiológica, 

la PCL se encuentra en estado gomoso, lo que confiere alta tenacidad y buena flexibilidad, 

con propiedades mecánicas que pueden ajustarse en función de su peso molecular. 

El PCL es biocompatible y no tóxico, y se ha utilizado en suturas reabsorbibles, sistemas 

de liberación controlada de fármacos y andamios para terapias regenerativas. Una de sus 

principales características es su lenta tasa de degradación (aproximadamente 2-3 años), 

la cual ocurre principalmente por hidrólisis de sus enlaces éster alifáticos en condiciones 

fisiológicas [11]. Debido a la presencia de cinco fracciones hidrofóbicas –CH2– en su 

unidad repetitiva, la PCL presenta una degradación más lenta en comparación con otros 

poliésteres biodegradables (Figura 2.4). En términos comparativos, la tasa de degradación 

sigue el orden: PGA > PLGA > PLLA > PCL [12]. 

 

 

Figura 2.4 Estructura química de la unidad monomérica de la policaprolactona (PCL). 

Gracias a su estabilidad mecánica prolongada y su degradación controlada, la PCL es 

considerada un material idóneo para la fabricación de andamios en aplicaciones de 

ingeniería de tejido óseo que requieren soporte estructural sostenido. 

 

2.2.3.  Biomateriales osteoinductivos 

La inducción ósea es el proceso mediante el cual las células madre se diferencian hacia 

el linaje osteoblástico en respuesta a estímulos del microambiente. Este proceso 

determina en gran medida el éxito o fracaso de la regeneración ósea. Los andamios 
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pueden promover la diferenciación dirigida de células madre mediante señales 

bioquímicas y fisicoquímicas presentes en el microambiente, principalmente mediante la 

liberación de iones o la incorporación y liberación controladas de factores de crecimiento 

y fármacos. Los iones liberados del propio material del andamio, así como su función 

como vehículo de moléculas bioactivas, pueden inducir la diferenciación celular. De esta 

forma, se ha demostrado que proteínas morfogenéticas óseas (BMP, por sus siglas en 

inglés Bone Morphogenetic Protein) y el factor de crecimiento endotelial vascular 

(VEGF) favorecen la inducción ósea en sistemas basados en andamios [22-24]. 

Los biomateriales osteoinductivos, también denominados biomateriales “inteligentes”, 

poseen la capacidad de inducir la formación de hueso ectópico al modular el entorno in 

vivo [13-14]. Aunque los mecanismos moleculares subyacentes no se han esclarecido 

completamente, se reconoce su alto potencial en aplicaciones de regeneración ósea. 

Diversas familias de biomateriales, especialmente cerámicos naturales y sintéticos, han 

demostrado propiedades osteoinductivas. Entre los ejemplos más estudiados se 

encuentran la hidroxiapatita (HA), los fosfatos de calcio (CaP) y compósitos como 

PLGA/HA. 

Numerosos estudios han confirmado la osteoinducción de biomateriales basados en CaP 

en distintas formas físicas [25], incluyendo cerámicos sinterizados [26-30], cementos 

óseos [31-32] y recubrimientos [33, 34]. Asimismo, compósitos de polímero/cerámico, 

como PLGA/HA, han mostrado capacidad para inducir la formación ósea. Cabe señalar 

que el grado de osteoinductividad puede variar según la especie utilizada en estudios 

experimentales (variación interespecie). 

Existen dos teorías principales que explican la osteoinductividad. La primera propone que 

las características superficiales del biomaterial favorecen la adsorción y presentación de 

factores osteoinductivos endógenos a las células circundantes. La segunda sugiere que la 

liberación de iones calcio y fosfato desde materiales basados en CaP estimula la 

diferenciación osteogénica de células madre. Hasta la fecha, ninguna de estas hipótesis 

cuenta con evidencia concluyente que explique completamente el fenómeno [14]. 

Por otro lado, la osteoconducción se refiere a la capacidad del biomaterial de actuar como 

estructura de soporte para el crecimiento óseo, proporcionando un entorno que facilita la 

adhesión, proliferación y migración celular, así como la vascularización. El tejido óseo y 

los capilares pueden crecer progresivamente dentro de los poros del material, 
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favoreciendo la formación de nuevo hueso. Este proceso depende en gran medida de la 

interacción entre el tejido huésped y el biomaterial. 

El concepto de oseointegración fue introducido por Brånemark y describe la conexión 

estructural y funcional directa entre el hueso vivo y la superficie del implante, sin 

interposición de tejido fibroso [24]. Durante este proceso, los osteoblastos se adhieren a 

la superficie del implante, secretan matriz extracelular y promueven la formación de 

hueso nuevo. Dado que la remodelación ósea ocurre a lo largo de la vida, la 

osteointegración puede considerarse la etapa final del proceso de curación del hueso 

alrededor del implante. Para favorecerla, se emplean modificaciones superficiales como 

el arenado, el grabado ácido o el tratamiento láser, así como estrategias destinadas a 

modular el metabolismo óseo alrededor de la prótesis [35, 36]. 

En ingeniería de tejidos y medicina regenerativa, las células madre mesenquimales (MSC, 

por sus siglas en inglés Mesenchymal Stem Cells) aisladas de médula ósea o tejido adiposo 

han sido ampliamente utilizadas en el tratamiento de defectos óseos [37]. Estas células 

presentan elevada capacidad de autorrenovación y diferenciación multipotencial, lo que 

las convierte en candidatas ideales para aplicaciones en regeneración ósea [38-40]. Las 

células madre mesenquimales derivadas de médula ósea (BMSCs, por sus siglas en inglés 

Bone Marrow Mesenchymal Stromal/Stem Cells) pueden expandirse in vitro y 

diferenciarse en distintos linajes mesodérmicos, como osteoblastos, condrocitos y 

adipocitos, contribuyendo a la regeneración de tejidos osteocondrales [41, 42]. 

Las células madre derivadas de tejido adiposo (ADSCs, por sus siglas en inglés Adipose-

Derived Stem Cells) constituyen una población estromal con morfología y fenotipo 

similares a las BMSC. Su obtención es relativamente sencilla y su capacidad proliferativa 

no parece verse significativamente afectada por la edad del donante. Las ADSC poseen 

potencial de diferenciación hacia osteoblastos, condrocitos y adipocitos [43-45]. Después 

de su implantación, pueden adaptarse a diversos microambientes fisiológicos y 

patológicos, manteniendo su actividad osteogénica y contribuyendo a la regeneración 

ósea [46]. 

2.2.4.  Angiogénesis y vascularización 

La integridad del hueso, como tejido altamente vascularizado, depende estrechamente de 

la angiogénesis y de la coordinación espacio-tiempo de las células óseas. En 
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consecuencia, una angiogénesis adecuada desempeña un papel fundamental en el 

desarrollo, mantenimiento y reparación del tejido óseo [47]. En las etapas iniciales 

posteriores al injerto, la vascularización local garantiza el aporte de nutrientes necesarios 

para la osteogénesis, además de facilitar la comunicación funcional entre el hueso y los 

tejidos u órganos adyacentes [48]. 

En condiciones fisiológicas del adulto, el endotelio vascular permanece en un estado 

quiescente, regulado por el contacto célula-célula y la inhibición de la proliferación 

endotelial. Sin embargo, ante determinados estímulos como angiogénesis, como hipoxia, 

alteraciones morfológicas celulares o variaciones en la expresión y sensibilidad a factores 

angiogénicos, las células endoteliales pueden activarse y desencadenar el proceso 

angiogénico [49]. 

Actualmente, muchos andamios utilizados en ingeniería de tejidos presentan limitaciones 

en cuanto al intercambio de masa y la formación de redes vasculares funcionales [49, 50]. 

La neovascularización tiende a concentrarse en la periferia del andamio, lo que restringe 

el transporte de nutrientes y oxígeno hacia las regiones internas. Esta deficiencia puede 

generar condiciones hipóxicas, favoreciendo la apoptosis celular y la formación de tejido 

necrótico, lo que compromete la infiltración de células óseas del huésped y la cavitación 

o dificulta la regenración tisular en el interior del andamio [51]. 

2.3.  Biomateriales compuestos 

Los compuestos que combinan hidroxiapatita (HA) con polímeros como la 

policaprolactona (PCL) [52], ácido poliláctico (PLA) [53], ácido poliláctico-co-glicólico 

(PLGA) [54], gelatina [55], quitosano [56, 57] y colágeno [58] han demostrado mejorar 

la formación ósea tanto in vitro como in vivo. Estos sistemas favorecen la formación, 

precipitación y deposición de fosfato de calcio en fluido corporal simulado (SBF, por sus 

siglas en inglés Simulated Body Fluid), lo que incrementa la resistencia en la interfaz 

hueso-material [59]. Después de la implantación, la incorporación de HA en andamios 

poliméricos mejora la bioactividad y las propiedades mecánicas en comparación con 

andamios de polímeros puros [60], además de mitigar posibles efectos adversos asociados 

a la degradación de algunos polímeros sintéticos [61]. 

Por ejemplo, Higashi y col. [62] observaron una formación ósea más rápida y abundante 

en defectos femorales de rata tratados con andamios compuestos de PLA/HA, en 
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comparación con andamios de PLA puro [62]. En general, los compuestos 

polímero/cerámico presentan mayor osteoconductividad que sus contrapartes poliméricas 

[3]. 

Munir y col. [63] fabricaron andamios compuestos de PCL/colágeno mediante el método 

de separación de fases, obteniendo estructuras porosas con variaciones en tamaño y 

distribución de poro. Como se muestra en la Figura 2.5, un mayor contenido de colágeno 

incrementó la porosidad total, pero redujo el tamaño promedio de los poros. En contraste, 

una menor proporción de colágeno produjo poros de mayor tamaño, aunque con menor 

porosidad total. 

 

 

Figura 2.5 a) Andamio de PCL con 0.8 % de colágeno; b) andamio de PCL con 0.2 % 

de colágeno [64]. 

2.4.  Modificación de la superficie del PCL 

La policaprolactona (PCL) es inherentemente hidrofóbica, lo que limita su desempeño 

como andamio en ingeniería de tejidos, donde se requiere adecuada hidrofilicidad y 

compatibilidad celular. Para optimizar la adhesión celular, se ha reportado que el ángulo 

de contacto del agua debe situarse aproximadamente entre 30 y 70°. Valores demasiado 
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bajos favorecen una excesiva absorción de agua que puede afectar la adsorción de 

proteínas, mientras que ángulos elevados, asociados a una baja energía superficial, 

reducen la adhesión celular y puede inducir desnaturalización de las proteínas [64].  

Debido a su carácter hidrofóbico y a la limitada presencia de grupos funcionales reactivos, 

la PCL presenta interacciones celulares restringidas. Por ello, la modificación superficial 

es fundamental para mejorar su bioactividad y desempeño regenerativo [65]. 

Una estrategia común consiste en funcionalizar la superficie con componentes de la 

matriz extracelular o péptidos bioactivos, como la secuencia arginina-glicina-aspartato 

(RGD), fibronectina, gelatina o fibrina. Se ha demostrado que andamios de PCL 

modificados con péptido RGD mejoran la supervivencia, adhesión y proliferación de 

células madre mesenquimales derivadas de médula ósea (BMSC) [66]. De manera 

similar, fibras de PCL funcionalizadas con RGD promovieron la adhesión, proliferación 

y y actividad osteogénica de células Saos-2, línea celular de osteosarcoma humano que 

presenta diversas características osteoblásticas [67]. 

También se han empleado recubrimientos con fibrina, fibronectina, gelatina, factores de 

crecimiento y proteoglicanos. Un doble recubrimiento de gelatina tipo B seguido de 

fibronectina incrementó significativamente la colonización de preosteoblastos y favoreció 

su diferenciación hacia osteoblastos y su densidad [68]. 

Los tratamientos con plasma constituyen otra estrategia eficaz, ya que permiten introducir 

grupos funcionales (aminas, carboxilos, hidroxilos o aldehídos) en la superficie del PCL, 

dependiendo del gas utilizado (NH3, N2, N2/H2 o alquilaminas). Estas modificaciones 

aumentan la hidrofilicidad y mejoran la adhesión celular; no obstante, pueden alterar la 

cinética de degradación del material [65, 69-71]. 

Además,  los recubrimientos biomiméticos inspirados en proteínas adhesivas del mejillón, 

como la polidopamina, permiten funcionalizar la superficie mediante la generación de 

grupos catecol y amina en condiciones alcalinas, sin necesidad de disolventes orgánicos. 

Andamios de PCL recubiertos con polidopamina y funcionalizados con proteína 

morfogenética ósea humana recombinante tipo 2 (rhBMP-2, por sus siglas en inglés 

Recombinant Human Bone Morphogenetic Protein-2) han mostrado mejoras en 

humectabilidad, proliferación celular y capacidad osteogénica [72]. 
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Por otra parte, el tratamiento alcalino modifica la topografía superficial de la PCL, 

aumentando su rugosidad y porosidad, hasta alcanzar una porosidad aproximadamente de 

35%, lo que favorece la respuesta celular [73]. Por ejemplo, andamios de PCL 

funcionalizados con grupos hidroxilo, con porosidad del 70 % y módulo de compresión 

comparable al hueso trabecular, presentaron mayor adhesión celular, actividad 

metabólica y potencial osteogénico en comparación con andamios de PCL no 

funcionalizados [74]. 

2.5. Requerimientos de andamios para aplicaciones en ingeniería de tejido óseo 

Hildebrand y col. [75] reportaron que el espesor trabecular promedio del hueso esponjoso 

oscila entre 100 y 150 μm, mientras que Jowsey [76] estimó que el diámetro de la sección 

transversal de los sistemas de Havers en hueso cortical humano varía entre 50 y 250 μm. 

Según Hulbert y col. [77], un tamaño de poro mínimo de 100 μm es ideal para estructuras 

óseas, aunque poros más grandes (>300 μm) promueven la osteogénesis directa, mientras 

que poros más pequeños promueven la osificación osteocondral [78]. En términos 

generales, se considera óptimo un tamaño de poro entre 100 y 900 μm, con una porosidad 

superior al 70%, para aplicaciones de ingeniería de tejido óseo. Poros más pequeños (5-

15 μm) favorecen la neovascularización, mientras que aquellos entre 15 y 50 μm facilitan 

el transporte de nutrientes [79, 80]. 

Un andamio ideal debe presentar alta porosidad y adecuada interconectividad para 

favorecer la adhesión celular, la vascularización y el crecimiento óseo [81, 82]. 

2.6. Fabricación de andamios de PCL  

La selección de la técnica de fabricación de andamios de PCL depende de la arquitectura 

y propiedades estructurales requeridas. Para la obtención de andamios porosos, se 

emplean métodos como la lixiviación de porógenos, la saturación y liberación de CO2, la 

impresión 3D, la separación de fases y la liofilización. En contraste, los andamios fibrosos 

se producen comúnmente mediante técnicas como el electrohilado y el electrohilado por 

fusión [83-85]. 

2.6.1.  Técnica de separación de fases  

La separación de fases inducida térmicamente es una técnica utilizada para fabricar 

estructuras poliméricas nanofibrosas que imitan la arquitectura de la matriz extracelular. 

El procedimiento consiste en disolver el polímero en un diluyente líquido o sólido de bajo 
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peso molecular y alto punto de ebullición, formando una solución homogénea a 

temperatura elevada. Posteriormente, la solución se moldea en la forma deseada y se 

enfría, lo que induce la separación de fases. Finalmente, el diluyente se elimina por 

liofilización para obtener una estructura porosa tridimensional [86]. 

El fundamento del método radica en la formación de fases ricas y pobres en polímero. Al 

disminuir la temperatura, la solución se solidifica y la posterior eliminación del solvente 

congelado origina la red porosa. La morfología final del andamio depende de variables 

como la concentración de polímero, el tipo de solvente empleado y la velocidad de 

enfriamiento [87]. 

La separación de fases progresa hasta que el sistema alcanza un estado de energía libre 

mínima. Dependiendo de la composición y temperatura, pueden generarse separaciones 

de tipo líquido-líquido o sólido-líquido. En sistemas sólido-líquido, el polímero 

precipitado constituye la fase sólida, mientras que la fase líquida es pobre en polímero y 

contiene el solvente remanente. En cambio, la separación líquido-líquido produce una red 

interpenetrante en la cual la fase rica en polímero forma el esqueleto estructural, mientras 

que la fase pobre origina los poros después del envejecimiento y secado [88]. 

La técnica NTIPS requiere un disolvente como el diclorometano, cuya temperatura de 

fusión es -95.1°C. La producción de andamios mediante esta técnica emplea el calor como 

fuente de energía para inducir la separación de fases, dividiendo la solución en dos 

componentes: una fase rica en polímero y otra pobre en polímero. Este proceso puede 

llevarse a cabo mediante la exposición a un no solvente inmiscible o mediante el 

enfriamiento de la solución por debajo de su temperatura de solubilidad [89-93]. 

En un diagrama típico de fases composición-temperatura para sistemas polímero-

disolvente existen dos curvas principales: la curva binodal y la curva espinodal (Figura 

2.6). La curva espinodal divide la región bifásica en zonas metaestables e inestables. 

Cuando la temperatura se encuentra por encima de la curva binodal, la solución 

polimérica permanece homogénea [94]. 

El proceso NTIPS consiste en disminuir la temperatura de una solución homogénea hasta 

un punto crítico en el cual el sistema pierde su estabilidad termodinámica, generando una 

separación espontánea en dos fases: una con alta concentración de polímero y otra con 
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baja concentración. La incorporación de un no solvente incrementa la energía libre de 

mezcla, que favorece aún más la separación de fases [95-97]. 

La estructura del andamio obtenido depende directamente de las condiciones 

termodinámicas durante el enfriamiento. Como se observa en la Figura 2.6, al disminuir 

la temperatura de la solución de polímero desde el punto A al punto B, esta puede ingresar 

a regiones de dos fases a una concentración determinada. Si la solución ingresa en zonas 

metaestables, la separación de fases ocurre mediante nucleación y crecimiento; en 

cambio, en zonas inestables, el mecanismo dominante es la descomposición espinodal 

[98]. 

 

 

Figura 2.6 Diagrama ternario del sistema polímero-solvente-no solvente [95]. 

En la región metaestable, la separación de fases ocurre mediante nucleación y crecimiento 

impulsados por fluctuaciones térmicas y de composición, generando gotas de una nueva 

fase que posteriormente crecen y coalescen. Tras la formación de las gotas, el entorno 

local experimenta una disminución en la concentración del soluto, lo que limita el 

crecimiento de las gotas debido a la difusión molecular a través del gradiente de 

concentración [95]. 

En la zona inestable, la ausencia de una barrera cinética que impida la separación de fases 

permite que ocurra la descomposición espinodal, lo que conduce a la formación de una 
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estructura bicontinua. Como se observa en la Figura 2.7, esta red es especialmente 

sensible a la presencia de una fase con baja concentración de polímero, generando una 

alta energía interfacial. Dicha energía puede reducirse mediante mecanismos de 

engrosamiento, como la coalescencia de gotas, la maduración de Ostwald y el crecimiento 

hidrodinámico [95, 99 – 101]. 

 

 

Figura 2.7. Mecanismos de crecimiento: a) coalescencia, b) maduración de Ostwald y 

c) crecimiento hidrodinámico [95]. 

Una vez que el proceso de separación de fases ha concluido o se ha detenido, el disolvente 

puede eliminarse utilizando tres métodos distintos: liofilización, secado supercrítico o 

reemplazo por un disolvente no soluble seguido de secado al vacío [95]. 

Grandi y col. [102] demostraron que la técnica de separación de fases permite obtener 

andamios de poli(-caprolactona) con porosidad, tamaño y distribución de tamaño de 

poro comparables a las del tejido óseo. Además, mediante el uso de poli(etilenglicol), 

sacarosa, fructosa y alginato de Ca2+ como agentes porógenos, se lograron estructuras 

tridimensionales porosas con diferentes tamaños y geometrías de poro. Los andamios 

fabricados sin agentes porógenos presentaron una superficie externa lisa y formaciones 

globulares internas (Figura 2.8 a)). En contraste, la incorporación de un 30% de 

poli(etilenglicol) (PEG) como agente porógeno permitió alcanzar una porosidad 

aproximada del 72% (Figura 2.8 b)). 
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a)  

b)  

Figura 2.8 Micrografía MEB de andamios de PCL: a) sin adición de agente porógeno; 

b) con 30% PEG [103]. 

Rezabeigi y col. [89] fabricaron monolitos porosos de ácido poliláctico mediante el 

método de separación de fases inducida por no solvente, demostrando que sistemas con 

una relación v/v < 1 exhiben tiempos de gelificación prolongados (8-20 días) en 

comparación con sistemas con v/v = 1. Además, temperaturas de reposo más bajas 

reducen la contracción del material e incrementan la porosidad (Figura 2.9). 

Las micrografías SEM (Figura 2.9a y 2.9b) muestran distorsiones significativas en los 

poros debido a la contracción del sistema. En contraste, las imágenes 2.9c y 2.9d 
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evidencian una mayor porosidad con una distribución bimodal del tamaño de poro. La 

combinación de poros grandes y esféricos con poros más pequeños dio lugar a una 

estructura más homogénea y altamente porosa, adecuada para aplicaciones de ingeniería 

tisular. 

 

 

Figura 2.9 Micrografías MEB de andamios obtenidos por separación de fases inducida 

por no solvente [89]. 

2.7.  Ensayos in vitro  

Actualmente, los ensayos in vitro permiten evaluar y predecir la biocompatibilidad, 

citotoxicidad y bioactividad de los biomateriales mediante la determinación de 

parámetros específicos. Una de las técnicas más empleadas para analizar la bioactividad 

es la inmersión en fluido corporal simulado (SBF, por sus siglas en inglés Simulated Body 

Fluid), una solución acuosa con composición iónica similar a la de plasma sanguíneo 

humano. 

La capacidad de unión ósea de un material se evalúa examinando la formación de apatita 

en su superficie después de su inmersión en SBF. En 1991, Kokubo y col. [103] 
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propusieron que la formación de una capa de apatita similar a la del hueso en la superficie 

del material es un requisito esencial para su unión al tejido óseo del huésped, fenómeno 

que puede reproducirse in vitro utilizando SBF. 

Previamente, en 1980, Hench y col. [104] demostraron que el Bioglass® 45S5, al 

implantarse en el organismo, forma una capa superficial compuesta de gel de SiO2 y 

fosfato de calcio amorfo que facilita su integración con el hueso vivo. Además, señalaron 

que este proceso puede reproducirse en solución tampón Tris, (compuesta por 

tris(hidroximetil)aminometano y ácido clorhídrico). No obstante, en 1990, Kokubo y col. 

[103] evidenciaron que la apatita formada in vivo en vitrocerámicos cristalinos de apatita- 

wollastonita (A-W) solo puede reproducirse en SBF y no en solución tampón Tris (Figura 

2.10). 

 

Figura 2.10. Micrografía SEM de la superficie (izquierda) y sección transversal 

(derecha) de una capa de apatita formada en un vitrocerámico A-W en SBF [103]. 

Igualmente, se confirmó la adherencia entre la capa de apatita formada sobre el material 

y el hueso vivo (Figura 2.11). También se encontró que la hidroxiapatita sinterizada y el 

fosfato tricálcico forman capas de apatita después de la inmersión en SBF, corroborando 

su capacidad de unión ósea [103]. Estos resultados evidencian la elevada bioactividad y 

reactividad de estos materiales. 
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Figura 2.11. Micrografía de la interfase entre el hueso de rata y la apatita formada en la 

superficie de un vitrocerámico A-W [103]. 

Heydari y col. [105] fabricaron andamios de policaprolactona (PCL) con 0 % y 10 % de 

fosfato octacálcico (OCP) mediante electrohilado. Después de la inmersión en SBF, 

evaluaron la formación de apatita y observaron mineralización en los andamios con 10 % 

de OCP después de 9 días (Figura 2.12), mientras que en los de PCL pura no se detectó 

formación de apatita incluso después de 28 días.  
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Figura 2.12. Morfología de andamios (a) PCL pura y (b) PCL/10% OCP después de 9 

días de inmersión en SBF [105]. 

Estos autores también evaluaron la viabilidad y proliferación celular mediante el ensayo 

MTT (bromuro de 3-(4,5-dimetiltiazol-2-il)-2,5-difeniltetrazolio), demostrando que los 

andamios con 10 % de OCP promovieron un mayor número de células viables en 

comparación con los de PCL pura. Además, la proliferación aumentó progresivamente 

con el tiempo (Figura 2.13), lo que indica que la incorporación de OCP mejora el entorno 

para el crecimiento celular. 

 

Figura 2.13 Proliferación de células osteoblásticas hG-292 en control, PCL pura y 

PCL/10% OCP evaluada mediante ensayo MTT (p <0.05) [105]. 

En otro estudio, Yuan y col. [106] investigaron andamios de PCL y fosfato tricálcico (-

TCP) recubiertos con nano-DBM mediante ensayos in vitro e in vivo. La matriz ósea 

desmineralizada (DBM, por sus siglas en inglés Demineralized Bone Matrix) es un 

sustituto de injerto óseo alogénico, que solo se puede utilizar como material de relleno en 
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lugar de como injerto óseo estructural. Durante 7 días analizaron la distribución celular 

(Figura 2.14). A las 24 h se observó escasa adhesión celular; sin embargo, la proliferación 

aumentó significativamente con el tiempo, formando poblaciones densas al séptimo día. 

 

 

Figura 2.14. Distribución de células MC3T3-E1 en andamios de PCL/β-TCP 

recubiertos con nano-DBM y PCL/β-TCP. Las flechas negras indican células vivas y las 

blancas, células muertas [106]. 

La viabilidad celular se evaluó mediante el ensayo CCK-8 después de 1, 4 y 7 días de 

incubación (Figura 2.15). Los andamios recubiertos con nano-DBM mostraron mayor 

actividad celular en comparación con los de PCL/-TCP sin recubrimiento, lo que sugiere 

que la modificación superficial con nano-DBM mejora las propiedades biológicas del 

material. 
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Figura 2.15. Ensayo CCK-8 para proliferación celular en andamios de PCL/β-TCP 

recubiertos con nano-DBM y PCL/β-TCP [106]. 

2.8.  Propiedades mecánicas  

Heydari y col. [105], evaluaron las propiedades mecánicas de andamios de 

policaprolactona/fosfato octacálcico (PCL/OCP) fabricados mediante electrohilado. 

Como se observa en la Figura 2.16, los andamios de PCL pura presentaron una resistencia 

máxima a la tracción de 3.19 ± 0.68 MPa, una deformación a la rotura de 140.32 ± 26.26 

% y un módulo de Young de 5.23 ± 0.77 MPa. 

Al incrementar la concentración de OCP al 5 % en peso, la resistencia máxima a la 

tracción aumentó significativamente hasta 4.34 ± 0.44 MPa, la deformación a la fractura 

alcanzó a 182.01 ± 34.10 % y el módulo de Young se incrementó a 5.59 ± 0.41 MPa. Sin 

embargo, al elevar el contenido de OCP al 10 % en peso, la resistencia máxima a la 

tracción se mantuvo prácticamente constante (4.33 ± 0.32 MPa), mientras que la 

deformación a la fractura y el módulo de Young disminuyeron a 156.41 ± 6.52 % y 4.50 

± 0.37 MPa, respectivamente. 

Al final, el andamio con 5 % en peso de OCP presentó el mejor desempeño mecánico 

global, lo cual se atribuyó a la reducción del diámetro de fibra obtenida durante el proceso 

de electrohilado. 
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Figura 2.16 Comportamiento mecánico de los andamios de PCL/OCP fabricados 

mediante electrohilado [105]. 

Estos resultados indican que el contenido de OCP influye directamente en las propiedades 

mecánicas, particularmente en la resistencia a la tracción y la deformación a la fractura. 

Esta mejora se relaciona con la disminución del diámetro de fibra, fenómeno asociado al 

aumento de la conductividad de la solución durante el electrohilado. En general, la 

combinación de PCL y OCP mejora el comportamiento mecánico del andamio, 

favoreciendo su potencial aplicación en ingeniería de tejido óseo. 

En otro estudio, Eshraghi y col.  [107] analizaron el comportamiento mecánico de 

andamios de PCL fabricados mediante sinterizado selectivo por láser, variando la 

arquitectura ortogonal de los poros. Como se observa en la Figura 2.17, la optimización 

de los parámetros de fabricación permitió obtener módulos de compresión entre 14.9 y 

113.4 MPa, y resistencias máximas a la compresión entre 0.6 y 10 MPa, dependiendo de 

la porosidad, la cual osciló entre 44.8% y 76.5%. Estos valores resultan relevantes, ya que 

se encuentran dentro del rango mecánico reportado para el hueso trabecular humano. 
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Figura 2.17 Comportamiento mecánico de andamios con diferentes geometrías de poro 

[107]. 
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Capítulo 3.  Metodología Experimental 

En el presente capítulo se describe la metodología empleada para la fabricación de 

andamios PCL/-TCP mediante la técnica híbrida de separación de fases inducida 

térmicamente y por no solvente (NTIPS). Asimismo, se presentan los métodos de 

caracterización aplicados a las muestras obtenidas. En la Figura 3.1 se muestra de forma 

esquemática el proceso general desarrollado durante el proyecto. 

 

 

Figura 3.1 Proceso general de fabricación de andamios PCL/-TCP. 

3.1.  Materiales 

En el presente estudio se emplearon los siguientes materiales: policaprolactona (Sigma-

Aldrich, 99 % de pureza, densidad de 1.145 g/cm3), fosfato tricálcico (Sigma-Aldrich, 

>98 % de pureza), diclorometano (J. T. Baker, >95.5 %, densidad de 1.33 g/cm3), hexano 

(J. T. Baker, >95 %, densidad de 0.66 g/cm3) y metanol (J. T. Baker, 99.9 %, densidad de 

0.7918 g/cm3). 
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3.2.  Fabricación de andamios compuestos de PCL/-TCP 

La fabricación de los andamios compuestos de PCL/-TCP se fundamentó en el protocolo 

desarrollado por Rezabeigi y col. [89], empleando una técnica híbrida que combina la 

separación de fases inducida térmicamente (TIPS) y por no solvente (NIPS). Dado que la 

termodinámica del sistema permite que la separación de fases ocurra a temperatura 

ambiente, el diseño experimental se centró en la optimización de dos variables críticas: la 

concentración de policaprolactona (PCL) en diclorometano (DCM) y la relación 

volumétrica entre el no solvente (hexano) y el solvente (DCM). 

La evolución del proceso se documentó en dos etapas diferenciadas, orientadas a resolver 

problemas de estabilidad estructural e integridad morfológica. 

3.2.1.  Fase I: Evaluación inicial (Caso 1) 

En esta primera etapa, el objetivo fue establecer el rango de trabajo para la matriz 

polimérica. Se prepararon disoluciones de PCL en DCM con concentraciones del 15 %, 

20 % y 25 % en peso. El proceso de disolución se llevó a cabo mediante agitación 

magnética constante a 500 rpm. Se determinó que la temperatura ambiente constituye la 

condición óptima para este paso, ya que cualquier incremento térmico acelera la 

volatilización del DCM. Este fenómeno de evaporación prematura altera 

significativamente la reología de la mezcla, confiriéndole una consistencia gomosa y 

altamente viscosa que dificulta la agitación homogénea y la adecuada dispersión de los 

componentes, especialmente en concentraciones elevadas de PCL. 

Una vez obtenida una solución translúcida y libre de partículas sólidas, se incorporó el 

refuerzo de fosfato tricálcico (-TCP) en tres niveles de concentración: 5 %, 10 % y 15 

% (p/p) respecto a la mezcla final. Posteriormente se adicionó el hexano mediante goteo 

controlado bajo agitación rápida. Para evitar una separación de fases abrupta o la 

precipitación descontrolada del polímero, se reguló cuidadosamente la velocidad de 

adición. 

Posteriormente las muestras se moldearon y fueron sometidas a congelación a -40°C y -

30 °C durante periodos entre 5, 7 y 10 días para inducir la gelación. La extracción de 

solventes en esta fase se realizó mediante la inmersión de los cuerpos sólidos en 200 mL 

de metanol a temperatura ambiente durante 24 h bajo agitación a 400 rpm. Sin embargo, 

se observó que aproximadamente el 80 % de las muestras colapsaba, regresando a un 
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estado semilíquido al entrar en contacto con el metanol o durante la descongelación. Este 

fallo estructural sugirió que la diferencia térmica entre el estado de congelación y el baño 

de extracción, sumada a la presencia de trazas de DCM, comprometía la consolidación de 

la red porosa. 

Para las muestras fabricadas a -30 °C y las que se llevaron a enfriamiento durante 10 días, 

únicamente se realizó este proceso para observar el impacto que tiene la temperatura de 

enfriamiento y el tiempo de envejecimiento en la morfología de las piezas. 

3.2.2.  Fase II: Protocolo de consolidación estructural e intercambio 

criogénico (Caso 2) 

A partir de los resultados de la primera etapa, se rediseñó el procedimiento con el objetivo 

de obtener muestras cilíndricas estructuralmente estables. Se estandarizó el uso de 1.5 g 

para las diferentes concentraciones de PCL, manteniendo la relación 1:0.7 entre 

DCM/hexano bajo agitación a 500 rpm a temperatura ambiente. 

En esta etapa se implementó una modificación crítica en el orden de adición de los 

componentes para las muestras reforzadas. En primer lugar, se adicionó el no solvente 

(hexano) a una velocidad constante de una gota cada 5 s aproximadamente. Este flujo 

permitió identificar con precisión el punto de opalescencia o enturbiamiento de la 

solución, indicador físico de que el sistema había alcanzado el límite de solubilidad 

necesario para iniciar la separación de fases. 

A diferencia del caso anterior, el -TCP se agregó posteriormente a la adición del hexano. 

Esta decisión técnica resultó fundamental debido a que el -TCP, al ser un polvo blanco, 

opaca la solución e impide visualizar el cambio de turbidez generado por el hexano. Al 

posponer su incorporación, fue posible controlar el volumen máximo de no solvente sin 

riesgo de saturar el sistema y provocar la sedimentación del polímero. 

3.2.3. Estabilización térmica y extracción multietapa 

Las soluciones se vertieron en moldes cilíndricos y se congelaron a -40 °C por 7 días. 

Para la remoción de solventes, se diseñó un protocolo de intercambio en etapas utilizando 

200 mL de etanol absoluto preenfriado a 2-3 °C. La inmersión en un medio frío durante 

24 h minimizó el gradiente térmico, evitando el colapso de las paredes porosas y 

permitiendo que el etanol sustituyera gradualmente al DCM y al hexano mientras la 

matriz polimérica permanecía rígida. Posteriormente, se aplicó una secuencia de lavados: 
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acetona pura durante 15 min y agua destilada durante otros 15 min para eliminar cualquier 

residuo orgánico persistente. 

Para el secado se emplearon dos métodos: liofilización durante 24 h, con el fin de 

preservar la microestructura generada, y secado ambiental durante 72 h. Ambos métodos 

permitieron obtener andamios con estabilidad mecánica y geométrica significativamente 

superior a la observada en el Caso 1. 

3.3. Parámetros de procesamiento 

Para establecer las condiciones óptimas de síntesis, se realizó un barrido sistemático de 

concentraciones de PCL y relaciones solventes/no solvente, cuyos resultados se presentan 

en la Tabla 3.1. Este análisis permitió identificar los parámetros de procesamiento en la 

que el sistema se mantiene en un equilibrio antes de la precipitación del polímero. 

Se observó una dependencia crítica entre la concentración de la matriz polimérica y la 

cantidad de no solvente admitida: 

• Zona monofásica (1F): En relaciones bajas de hexano/DCM el sistema 

permanece homogéneo, lo que indica que la energía libre de mezcla es favorable 

y no se ha alcanzado el punto de turbidez. 

• Límite de separación de fases (LF): Corresponde a la frontera termodinámica 

donde el sistema entra en la región metaestable del diagrama ternario, permitiendo 

una separación de fases controlada. 

• Precipitación prematura (SF): Un exceso de hexano desplaza el sistema hacia 

la región de inestabilidad provocando la sedimentación del polímero antes del 

moldeo. 

• Las casillas marcadas con x corresponden a los experimentos no realizados 

Tabla 3.1 Relación de los experimentos realizados 

Relación 

DCM/hexano 

Concentración de PCL en DCM (% en peso) 

9 10 13 15 18 20 23 25 

1:1 SF SF SF SF  SF SF SF 

1:0.9 SF SF SF SF  SF SF SF 

1:0.8 SF SF SF SF SF SF  SF 

1:0.7  LF  LF LF LF  LF 
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1:0.6  1F  1F 1F 1F  1F 

1:0.5  1F  1F 1F 1F  1F 

 

En base a los resultados obtenidos en la Tabla 3.1 se determinó que las condiciones 

óptimas de fabricación de andamios se alcanzaron en una relación de 1:0.7 entre DCM y 

Hexano siendo el punto donde la mezcla alcanzó el grado de turbidez óptimo. Las 

posteriores caracterizaciones se realizaron únicamente a los andamios con 15% y 25% de 

PCL. 

3.4. Caracterización de los andamios 

La caracterización de los andamios compuestos de PCL/β-TCP se llevó a cabo mediante 

un conjunto de técnicas complementarias. En primer lugar, se evaluó la microestructura 

y morfología de los andamios por microscopía electrónica de barrido (MEB), con el fin 

de analizar la arquitectura porosa generada por la combinación de las técnicas de 

separación de fases. Posteriormente, se estudiaron las propiedades térmicas mediante 

análisis termogravimétrico (TGA) y calorimetría diferencial de barrido (DSC), lo que 

permitió determinar el comportamiento térmico y la estabilidad de las matrices 

poliméricas puras y compuestas, así como su grado de cristalinidad. Se realizaron ensayos 

de compresión uniaxial para evaluar las propiedades mecánicas y validar la integridad 

estructural de los andamios obtenidos. Finalmente, se evaluaron la densidad aparente y la 

porosidad. 

3.4.1.  Caracterización morfológica 

La caracterización de la morfología superficial de los andamios fabricados se realizó 

mediante microscopía electrónica de barrido (SEM), empleando los microscopios JEOL 

JSM-6400 y JEOL JSM-7600. Este análisis permitió evaluar el impacto del método de 

separación de fases inducida térmicamente y por no solvente (NTIPS) sobre la estructura 

porosa resultante. 

A partir de las micrografías se examinó la homogeneidad de la red polimérica, la 

interconectividad de los poros y la distribución del refuerzo cerámico. Adicionalmente, 

el análisis SEM facilitó la identificación de posibles aglomerados de partículas, 

proporcionando una evaluación de la integridad física del andamio. 
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3.4.2.  Análisis térmico (TGA/DSC) 

El comportamiento térmico y la estabilidad de las matrices de PCL pura, así como de los 

andamios compuestos (15 % de PCL con adiciones de 10 % y 15 % de -TCP), se 

caracterizaron mediante análisis térmico simultáneo (TGA/DSC) utilizando un equipo TA 

Instruments SDT Q600. Los ensayos se llevaron a cabo en un intervalo desde temperatura 

ambiente a 700°C, empleando una rampa de calentamiento constante de 10 °C/min. y 

atmósfera protectora de argón. 

Este análisis permitió determinar las temperaturas características del sistema, incluyendo 

el punto de fusión y el seguimiento de la degradación térmica. Asimismo, la evaluación 

simultánea de la pérdida de masa y el flujo de calor facilitó la identificación del grado de 

cristalinidad de la PCL. 

3.4.3.  Propiedades mecánicas 

La evaluación del desempeño mecánico de los andamios se llevó a cabo mediante ensayos 

de compresión uniaxial, siguiendo los lineamientos de la norma ASTM-D695 [109]. Para 

ello se utilizó una máquina universal de ensayos LLOYD Instruments EZ50, equipada 

con una celda de carga de 50 kN. Las pruebas se realizaron a una velocidad de 

desplazamiento de 1.3 mm/min, garantizando un régimen de deformación adecuado para 

materiales poliméricos celulares. 

Con el fin de asegurar la reproducibilidad estadística, se analizaron cinco probetas por 

cada composición, registrando las curvas de esfuerzo-deformación correspondientes. Este 

análisis permitió determinar parámetros fundamentales como la resistencia máxima a la 

compresión y el módulo elástico en compresión. Estos resultados fueron determinantes 

para cuantificar el efecto de la incorporación de -TCP y evaluar cómo su interacción con 

la matriz polimérica modifica la rigidez y la capacidad de soporte de carga del andamio 

en comparación con las muestras de polímero puro. 

Las pruebas mecánicas se realizaron en especímenes de PCL con contenidos de 0 % y 15 

% de -TCP. La Figura 3.2 ilustra las dimensiones, la geometría de las probetas y la 

dirección de la carga aplicada. 
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Figura 3.2 Esquema de dimensiones de las probetas. 

3.4.4. Espectroscopía infrarroja por transformada de Fourier (FTIR) 

El análisis de los grupos funcionales de los andamios se realizó mediante espectroscopía 

infrarroja por transformada de Fourier (FTIR). Los espectros de transmitancia se 

registraron en un intervalo de números de onda de 600 a 4000 cm-1, lo que permitió 

identificar las bandas de absorción características tanto de la matriz polimérica como de 

la fase cerámica. 

Este estudio fue fundamental para verificar la integridad química de la policaprolactona 

tras el proceso de separación de fases y confirmar la presencia de los grupos funcionales 

de fosfato inherentes al -TCP. Asimismo, el análisis FTIR se empleó como herramienta 

de control para detectar posibles trazas residuales de solventes orgánicos, como 

diclorometano y hexano, cuya presencia podría comprometer la biocompatibilidad del 

material. Finalmente, el análisis de desplazamientos en las bandas permitió evaluar 

posibles interacciones intermoleculares entre el refuerzo inorgánico y la matriz 

polimérica. 

3.4.5. Difracción de rayos X (DRX) 

La identificación de las fases cristalinas y la integridad estructural de los componentes 

del andamio se determinaron mediante difracción de rayos X (DRX), empleando un 

difractómetro BRUKER D8 ADVANCE DAVINCI. Los patrones de difracción se 

obtuvieron para evaluar la cristalinidad de la matriz de PCL y verificar la estabilidad de 

la fase cerámica tras su incorporación en el sistema. 
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Para la indexación de los perfiles obtenidos, los resultados experimentales se compararon 

con bases de datos cristalográficos de referencia. Específicamente se usó la tarjeta ICDD 

#00-048-1762 para identificar los planos de difracción característicos de la 

policaprolactona y la tarjeta JCPDS #9-0169 para validar la fase de fosfato tricálcico (-

TCP). Este análisis permitió confirmar la pureza de los precursores y descartar 

transiciones de fase no deseadas o la formación de productos de degradación durante el 

proceso NTIPS. 

3.4.6. Densidad real y porosidad 

La densidad real de los andamios de PCL/-TCP se determinó mediante picnometría de 

desplazamiento de gas, utilizando helio como gas de análisis, debido a su capacidad para 

penetrar incluso los microporos más pequeños de la estructura gracias a su reducido radio 

atómico. Para estas mediciones se empleó un picnómetro de gases de alta precisión, 

registrando el volumen sólido real de las muestras tras una serie de ciclos de purga y 

equilibrio de presión.  

Este análisis permitió obtener una medición precisa del volumen excluido por la matriz 

polimérica y el refuerzo cerámico, eliminando las incertidumbres asociadas a la tensión 

superficial presentes en métodos líquidos convencionales. A partir de los valores de 

densidad real y de la masa de las muestras, se calculó la porosidad total de los andamios, 

lo cual resultó fundamental para validar la eficiencia de la técnica de separación de fases 

en la obtención de estructuras altamente porosas y para correlacionar la densidad 

estructural con las propiedades mecánicas observadas. 

Para determinar la porosidad total se empleó la relación entre la densidad aparente y la 

densidad real, expresada en la Ecuación 3.1, la cual cuantifica el porcentaje de volumen 

de poros cerrados respecto al volumen total del espécimen: 

𝑃(%) = (1 −
𝜌𝑎𝑝𝑎𝑟𝑒𝑛𝑡𝑒

𝜌𝑟𝑒𝑎𝑙
) × 100                                  (3.1) 
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Capítulo 4. Resultados y Discusión 

La fabricación de andamios de PCL/-TCP se fundamentó en la técnica híbrida de 

separación de fases inducida térmicamente (TIPS) y por no solvente (NIPS), adaptando 

la metodología reportada por Rezabeigi y col. [89]. El proceso se dividió en dos fases 

experimentales orientadas a la optimización de la estabilidad estructural y la eliminación 

de solventes residuales. 

El proceso de síntesis comenzó con la preparación de la matriz polimérica disolviendo la 

policaprolactona (PCL) en diclorometano (DCM) bajo agitación vigorosa. Una vez 

consolidada la fase líquida, se incorporó el agente de refuerzo de fosfato tricálcico (-

TCP) en las proporciones preestablecidas (5 %, 10 % y 15 % p/p) respecto a la mezcla 

final.  

Fase 1: determinación de parámetros críticos y estabilidad térmica (Caso 1) 

En esta etapa inicial, la incorporación del hexano se realizó mediante un goteo controlado, 

iniciando con intervalos de 5 segundos y extendiéndose hasta 10 segundos conforme el 

sistema se aproximaba al punto de opalescencia. Se aplicó agitación de alta velocidad 

para mitigar el riesgo de precipitación prematura, fenómeno especialmente crítico en 

formulaciones con altas cargas de polímero y refuerzo cerámico. 

Los tiempos de consolidación por congelación a -40°C se ajustaron según la viscosidad 

de la mezcla: 5 días para las muestras al 25 % de PCL y 7 días para aquellas al 15 %. Los 

resultados preliminares, sintetizados en la Tabla 3.1, revelaron que la cinética de 

separación de fases es directamente proporcional tanto a la concentración de PCL como 

a la relación DCM/hexano. Sin embargo, se identificó una limitación crítica: 

aproximadamente el 80% de las muestras procesadas en esta fase retornaban a un estado 

semilíquido tras la descongelación o al entrar en contacto con metanol a temperatura 

ambiente. Este colapso estructural se atribuyó al choque térmico y a la plastificación del 

polímero inducida por el DCM aún presente en la matriz. 

Fase II: Optimización mediante intercambio gradual de solvente (Caso 2) 

Con el objetivo de resolver la inestabilidad observada en la Fase 1, se rediseñó el 

protocolo de síntesis. La adición de hexano se estandarizó con un flujo constante de una 

gota cada 5 segundos hasta alcanzar el volumen calculado o la turbidez incipiente. Tras 
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un periodo de congelación uniforme de 7 días a -40 °C se implementó un proceso de 

intercambio de solventes multietapa: 

• Estabilización en etanol frío: A diferencia de la Fase 1, el primer contacto se 

realizó con etanol absoluto a aproximadamente 2-3 °C durante 24 horas. Esta 

reducción del gradiente térmico fue determinante para consolidar la arquitectura 

porosa y evitar el colapso de las paredes del andamio antes de que el solvente 

fuera extraído. 

• Lavado intermedio con acetona: Se realizó un intercambio con acetona durante 

15 minutos para facilitar la remoción de trazas residuales de DCM y hexano 

aprovechando la miscibilidad del sistema. 

• Purificación en medio acuoso: Finalmente, se realizó un lavado en agua 

destilada durante 15 minutos para asegurar la eliminación total de residuos 

orgánicos. 

La transición desde un intercambio a temperatura ambiente (Fase 1) hacia uno escalonado 

(Fase 2) resultó en la obtención de andamios cilíndricos con una integridad estructural 

superior, una morfología consolidada y una mayor reproducibilidad experimental. 

El proceso de separación de fases líquido-líquido está principalmente gobernado por la 

descomposición espinodal, especialmente en soluciones con concentraciones de PCL 

moderadas a altas [89]. Este mecanismo conduce a la formación de dos fases distintas: 

una fase rica en polímero, que constituye la estructura base del andamio, y una fase pobre 

en polímero, que posteriormente se transforma en poros [88]. 

La gelificación de la fase rica en polímero es un resultado directo de este fenómeno, donde 

se forma una estructura similar a un gel a medida que avanza este proceso. La separación 

de fases líquido-líquido (LLPS) da lugar a una estructura en red compuesta por una fase 

rica en polímero, que incluye tanto el polímero como una porción del solvente, y una fase 

pobre en polímero formada por el no solvente y el resto del solvente [96]. 

Los resultados obtenidos confirman que el ajuste preciso de la concentración de PCL y 

de la relación DCM/hexano constituye un factor crítico para garantizar la formación de 

andamios con propiedades morfológicas óptimas para aplicaciones biomédicas.  
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4.1. Análisis microestructural 

La morfología superficial y la arquitectura porosa de los andamios de PCL/-TCP se 

analizaron mediante micrografías SEM, presentadas en la Figura 4.1. Este análisis 

permitió identificar el impacto de la concentración de polímero y de la carga de refuerzo 

sobre la organización estructural resultante del proceso de separación de fases optimizado 

en la metodología. 

Como se observa en las imágenes, los andamios presentan una morfología característica 

compuesta por estructuras predominantemente esféricas. Todas las formulaciones 

exhiben porosidad, aunque la definición de la textura superficial varía significativamente 

según la composición. Para las concentraciones de 15 % y 25 % de PCL, se observó que 

los andamios con el nivel máximo de refuerzo (15 % de -TCP, Figura 4.1e y 4.1f) 

presentan una morfología superficial más lisa a escala microestructural, careciendo de la 

organización laminar o fibrilar que es claramente visible en las muestras con 5 % y 10 % 

de -TCP (Figura 4.1c y 4.1d). Esta transición sugiere que el incremento de la carga 

cerámica interfiere con la cristalización laminar de la PCL durante el enfriamiento a -

40°C, resultando en paredes de poros con una textura más continua, aunque microporosa. 

 

 

Figura 4.1 Micrografías de los andamios fabricados por NTIPS con diferentes 

concentraciones de PCL y -TCP a)15% PCL 5% -TCP, b) 25%PCL 5% -TCP, 
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c)15%PCL 10% -TCP, d) 25%PCL 10% -TCP, e) 15% PCL 15% -TCP, f)25%PCL 

15% -TCP. 

Estos hallazgos son consistentes con lo reportado por Hong y col. [110] quienes señalaron 

que la cantidad de refuerzo afecta tanto la porosidad como la organización de la fase 

polimérica, considerando un 30 % como límite superior para algunos sistemas. 

La formación de los poros y la unión entre las microesferas se atribuyen a la coalescencia 

de gotas de hexano dentro de la matriz polimérica. La velocidad de agitación de 500 rpm 

y la relación de DCM/hexano sugerido en la Tabla 3.1 fueron determinantes para alcanzar 

el punto de opalescencia necesario, permitiendo que incluso las muestras con 15 % de 

PCL desarrollaran una red interconectada sin colapsar durante el intercambio de 

solventes. 

Además de la composición química, se determinó que los parámetros de procesamiento 

durante la síntesis desempeñan un papel crucial en la arquitectura final del andamio. 

Como se ilustra en la Figura 4.2, la velocidad de agitación es un factor determinante en 

el control del tamaño de poro, actuando directamente sobre la coalescencia de las fases 

durante la separación. 

Al comparar las micrografías, se observa que una agitación más lenta (Figura 4.2a) 

favorece la formación de poros de menor tamaño y una distribución más compacta. En 

contraste, una agitación más vigorosa (Figura 4.2b) induce un aumento significativo en 

el diámetro de los poros. Este fenómeno sugiere que una mayor energía cinética facilita 

la formación de dominios de solvente/no solvente más voluminosos antes de la gelación 

de la matriz de PCL, permitiendo el desarrollo de una red porosa más abierta y expansiva. 

La morfología no solo se define durante la adición del hexano, sino que continúa 

evolucionando durante el intercambio de solvente. Se identificó que la velocidad de 

agitación del medio del lavado también impacta en el tamaño final de las cavidades; una 

agitación rápida durante esta etapa acelera la difusión del solvente hacia el exterior, lo 

que puede expandir los canales de interconexión y consolidar la estructura fibrilar u opaca 

observada en los detalles de las Figura 4.2c y 4.2d. 

Estos resultados validan la decisión técnica de mantener una agitación constante y 

elevada, de 500 rpm, descrita en el Caso 1 y 2 de la metodología, asegurando que el 
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incremento en la relación DCM/hexano se traduzca efectivamente en una porosidad 

interconectada apta para la colonización celular. 

En un estudio, Mahmoudi y col. [111] realizaron observaciones relevantes respecto al 

impacto de la velocidad de agitación en la morfología de las partículas. Encontraron que 

el aumento de la velocidad, produce un doble efecto: por un lado, conduce a una reducción 

del tamaño de las partículas; por otro, favorece la formación de burbujas de aire de mayor 

tamaño. 

 

 

Figura 4.2 Micrografías de andamios con 15 % de PCL y 10% de -TCP obtenidos con 

diferentes velocidades de agitación a) y c) 300 rpm, b) y d) 500rpm.  

La integridad estructural y la textura superficial de los andamios de PCL/-TCP no solo 

dependen de la etapa de mezcla, sino que están fuertemente condicionadas por la 

velocidad y el control de la extracción del solvente. Como se ilustra en la Figura 4.3, el 

método de intercambio empleado determina si la red porosa conserva su diseño original 

o presenta irregularidades derivadas de una difusión agresiva. 
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En la micrografía de la Figura 4.3a se observan microesferas con una arquitectura definida 

y un empaquetamiento más compacto. La superficie exhibe una textura homogénea y 

estable, lo que sugiere que un proceso de extracción lento y gradual permitió un 

reordenamiento eficiente de las cadenas poliméricas. Este comportamiento valida la 

implementación del intercambio en etanol frío (2-3 °C) descrito en el Caso 2, el cual 

minimiza el gradiente térmico y previene el colapso de las paredes porosas antes de su 

solidificación definitiva. 

Aunque en la Figura 4.3b la muestra mantiene una morfología esferoidal general, se 

percibe una estructura superficial significativamente más irregular. La textura fibrilar o 

laminar es mucho más evidente y rugosa, lo que puede indicar una separación de fases 

más agresiva o una difusión acelerada del solvente hacia el medio externo. Este fenómeno 

es característico de procesos donde el intercambio ocurre a temperaturas más altas o con 

solventes de alta afinidad (como el metanol a temperatura ambiente empleado en el Caso 

1), lo que puede comprometer la homogeneidad de la superficie del andamio. 

La transición hacia un protocolo de lavado multietapa y térmicamente controlado resultó 

esencial para estabilizar la fase rica en polímero. La obtención de una superficie más 

homogénea en el Caso 2 no solo mejora la reproducibilidad geométrica de los andamios, 

sino que también optimiza la superficie de contacto disponible para una futura posible 

interacción con el medio biológico. 

 

 

Figura 4.3 Influencia de la extracción del solvente a) extracción de solvente multietapa 

b) extracción de solvente en metanol.  
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Se realizó un análisis detallado a mayores aumentos de los andamios procesados bajo las 

condiciones optimizadas del Caso 2. La Figura 4.4 revela la microarquitectura interna y 

superficial de las partículas de PCL, permitiendo visualizar los efectos de la consolidación 

térmica y del intercambio de solvente controlado. 

La micrografía confirma el mantenimiento de una morfología de microesferas porosas 

con una textura superficial rugosa y fibrilar, característica del proceso de separación de 

fases inducida por no solvente. Se observa una densa red de microporos cerrados que no 

se encuentran ocluidos, lo que valida la eficiencia de la ruta de síntesis. Esta topografía 

fibrosa es fundamental desde una perspectiva biológica, ya que el aumento del área 

superficial y la porosidad abierta son requisitos críticos para facilitar la difusión de 

nutrientes, la adsorción de proteínas plasmáticas y la posterior colonización celular. 

Un hallazgo relevante a esta escala es la consistencia de la red de PCL, la cual se presenta 

libre de colapsos estructurales aparentes. Este resultado es una evidencia directa del éxito 

del protocolo de intercambio en etanol y los lavados multietapa implementados. La 

estabilidad de las paredes del poro a nivel microscópico indica que el solvente y el no 

solvente fueron removidos gradualmente sin comprometer la rigidez mecánica del 

polímero durante la transición del estado de congelación hasta temperatura ambiente. 

Estos resultados demuestran que el volumen de hexano determinado en los valores de 

referencia de la Tabla 3.1, en conjunto con una agitación vigorosa, permitió desplazar el 

sistema hacia la región espinodal del diagrama ternario. Esto dio lugar a la estructura 

observada, la cual posee la robustez necesaria para soportar los procesos de secado y 

posterior almacenamiento sin perder su funcionalidad como andamio óseo. 
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Figura 4.4 Micrografía SEM de los andamios a)15%PCL 10%-TCP b) 15%PCL/0%-

TCP. 

4.1.1. Efecto de la temperatura de enfriamiento  

La temperatura de enfriamiento es un factor crítico en el proceso de separación de fases 

y cristalización, ya que influye directamente en la formación de la microestructura final 

de los andamios. Durante la etapa inicial del enfriamiento, el sistema atraviesa una región 

metaestable, donde predomina un mecanismo de nucleación y crecimiento; 

posteriormente, al avanzar hacia la región termodinámicamente inestable, ocurre la 

descomposición espinodal. Un enfriamiento más rápido favorece una transición más 

breve por la región metaestable y promueve el ingreso temprano a la región inestable del 

diagrama de fases, modificando significativamente la morfología obtenida [97]. 

La Figura 4.5 muestra el efecto de la temperatura de enfriamiento sobre la estructura de 

los andamios de PCL. La muestra presentada en la Figura 4.5a fue sometida a un proceso 

de enfriamiento durante 7 días a -40 °C, observándose una estructura porosa bien 

definida. En contraste, la muestra de la Figura 4.5b, procesada durante el mismo tiempo, 

pero a una temperatura de -30 °C, presenta una estructura predominantemente lisa y con 

ausencia de porosidad apreciable. Este comportamiento se atribuye a que, al 

incrementarse la temperatura de enfriamiento, la fase rica en polímero experimenta un 

retraso en el proceso de gelificación, lo que impide la consolidación de la red porosa antes 

del intercambio de solvente. 

Aunque ambas muestras fueron sometidas a 7 días de enfriamiento, la diferencia de 

temperatura produjo morfologías completamente distintas. Este fenómeno tiene 

implicaciones directas sobre el tiempo necesario para la consolidación estructural, ya que 
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al aumentar la temperatura de enfriamiento el sistema requiere periodos más prolongados 

para completar la gelificación y la separación de fases. De no cumplirse este tiempo 

crítico, el material puede regresar a un estado semilíquido durante el intercambio de 

solvente, debido a que la red polimérica aún no se encuentra completamente estabilizada. 

  

 

Figura 4.5 a) 25% PCL 10% -TCP a -40°C b)25% PCL 10% -TCP a -30°C. 

4.1.2. Efecto del tiempo de envejecimiento 

La morfología de los andamios mediante separación de fases también puede controlarse 

a través del tiempo de envejecimiento del sistema [97]. La Figura 4.6 muestra el impacto 

de este parámetro sobre las estructuras de PCL, donde se observa que un tiempo de 

envejecimiento prolongado provoca una contracción en la estructura que junto con el 

proceso de liofilización pudo generar grietas internas afectando directamente en la 

estructura interna. 

La estructura porosa interconectada característica se origina principalmente durante la 

etapa inicial de la separación de fases, la cual se encuentra gobernada por un mecanismo 

de descomposición espinodal. Sin embargo, durante períodos prolongados de 

envejecimiento, pueden ocurrir fenómenos simultáneos de sedimentación y 

engrosamiento de la fase rica en polímero. La sedimentación, impulsada por la gravedad, 

favorece la formación de regiones diferenciadas: una fase rica en solvente y una fase 

concentrada en polímero. Este proceso afecta negativamente la uniformidad estructural, 

generando andamios con interconectividad deficiente y poros irregulares o parcialmente 

cerrados [112, 113]. 



48 
 

Además, como se observa en la Figura 4.6, tiempos de envejecimiento excesivos 

provocan la aglomeración de la PCL y el bloqueo parcial de los poros de la estructura. 

Como consecuencia, se produce una disminución tanto del diámetro medio de los poros 

como de la porosidad total. 

 

Figura 4.6 Efecto del tiempo de envejecimiento a) 15% PCL 0% -TCP tras 7 días de 

envejecimiento b) 15% PCL 0% -TCP tras 10 días de envejecimiento.  

 

4.2. Análisis térmico simultáneo (TGA/DSC) 

El comportamiento térmico de los andamios se evaluó mediante análisis 

termogravimétrico (TGA) y calorimetría diferencial de barrido (DSC). En la Figura 4.7 

se presentan las curvas TGA para andamios fabricados con una base de 15 % de PCL y 

diferentes proporciones de refuerzo cerámico (0 %, 10 % y 15 % de TCP). Estas curvas 

proporcionan información relevante sobre la estabilidad térmica del material. 

En las tres muestras analizadas (PCL pura, PCL/-TCP 10% y PCL/-TCP15%) se 

identificó una pérdida de masa inicial de aproximadamente 1 % alrededor de los 100°C. 

Este fenómeno se atribuye a la evaporación de humedad adsorbida y a la eliminación de 

trazas mínimas de solventes residuales, lo que confirma la eficiencia del protocolo de 

secado y liofilización empleado en la metodología. 

La pérdida de masa principal, correspondiente a la descomposición térmica de las cadenas 

de la PCL, ocurre en el intervalo comprendido entre 300 °C y 500 °C. Para el andamio de 

PCL pura (línea roja, Figura 4.7a), la reducción de masa fue del 91.78 %, dejando un 

residuo mínimo. En contraste, las muestras reforzadas mostraron una mayor fracción 
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residual: el andamio con 10 % de -TCP (línea azul, Figura 4.7a) presentó una pérdida 

del 81%, mientras que el material con 15 % de -TCP (Figura 4.7b) redujo su masa en 

aproximadamente 65%. Estos resultados se relacionan directamente con la composición 

del sistema, ya que el -TCP, al ser un material cerámico refractario, permanece como 

residuo inorgánico al final del ensayo. 

De manera complementaria, el análisis DSC permitió identificar las transiciones térmicas 

del material mediante el monitoreo del flujo calorífico. La policaprolactona es un 

polímero semicristiano cuya flexibilidad está determinada por su temperatura de 

transición vítrea (𝑇𝑔) de -60°C. Este valor implica que tanto a temperatura ambiente como 

en condiciones fisiológicas (37 °C), el polímero se encuentra en estado gomoso, lo cual 

resulta favorable para aplicaciones en ingeniería de tejido óseo, ya que confiere al 

andamio alta tenacidad y capacidad de deformación plástica antes de la fractura. En 

contraste, si el material operara por debajo de su 𝑇𝑔, presentaría un comportamiento vítreo 

y frágil, aumentado el riesgo de falla mecánica. 

El análisis DSC del andamio compuesto por 15 % de PCL sin refuerzo reveló dos eventos 

térmicos principales, como se muestra en la Figura 4.8. Se observó un pico endotérmico 

pronunciado a 67.6 °C, correspondiente a la fusión de los dominios cristalinos de la 

policaprolactona (𝑇𝑚). Este valor es consistente con lo reportado en la literatura y 

confirma la integridad de la matriz polimérica tras el proceso de separación de fases y 

extracción de solventes. El área bajo este pico corresponde a una entalpía de fusión (∆𝐻𝑚) 

de 100 J/g, parámetro fundamental para la determinación del grado de cristalinidad del 

polímero. 
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Figura 4.7 Curvas de TGA de los andamios con a) 0 % y 10 % de TCP, b) 15 % de 

TCP. 

Adicionalmente, la curva DSC presentó un segundo evento endotérmico de mayor 

magnitud que inicia a los 380.26 °C, con una entalpía asociada de 340 J/g, el cual se 

vincula con la degradación térmica de las cadenas de PCL, en concordancia con los 

resultados obtenidos mediante TGA. En la Tabla 4.1 se resume el comportamiento 

térmico comparativo de los en función del contenido de refuerzo cerámico. 

Al analizar las muestras con refuezo cerámico, se observa una ligera disminución de la 

temperatura de fusión desde 67.6 °C hasta aproximadamente 65-66 °C con el incremento 

del contenido de -TCP. Este comportamiento puede atribuirse a que las partículas 

cerámicas actúan como obstáculos físicos que interfieren parcialmente con el crecimiento 
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de los cristales de PCL. Adicionalmente, se observó una reducción en la temperatura de 

descomposición térmica desde 380.26 °C hasta aproximadamente 350 °C al aumentar la 

carga ceramica. Este fenómeno podría asociarse a una mayor conductividad térmica del 

material compuesto, lo que facilita la transferencia de calor y el inicio de la degradación 

de las cadenas poliméricas a temperaturas ligermaente inferiores. 

 

Figura 4.8 Diagrama DSC del andamio de PCL pura.  

 

Tabla 4.1  Datos del comportamiento térmico de los andamios con 15 % de PCL 

obtenidos mediante análisis térmico. 

 

-TCP 

(%) 

𝑻𝒎 

(°C) 

∆𝑯𝒎 

(J/g) 

Temperatura de 

descomposición 

Entalpía de 

descomposición 

Pérdida de 

masa (%) 

0 67.6 100 380.26 340 J/g 91.78 

10 65 100 359 340 J/g 81 

15 66 100 350 340 J/g 65 
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4.2.1. Determinación del grado de cristalinidad 

El grado de cristalinidad es un parámetro clave para comprender la rigidez mecánica y la 

cinetica de degradación de los andamios. A partir de los datos de entalpía de fusión 

obtenidos por DSC, el porcentaje de cristalinidad puede calcularse mediante la Ecuación 

(4.1): 

Cristalinidad (%) =
∆𝐻𝑚

∆𝐻𝑚
0 × 𝑤

× 100                                  (4.1) 

Donde: 

∆𝐻𝑚 = entalpía de fusión 

𝑤 = porcentaje en peso de la PCL 

∆𝐻𝑚
0 = entalpía de fusión del material 100% cristalino (139.5 J/g) [87]. 

 

Para el andamio de PCL pura (0 % -TCP): 

∆𝐻𝑚 = 100 J/g 

𝑤 = 1.0 

∆𝐻𝑚
0 = 139.5 J/g 

Cristalinidad (%) =
100

139.5 × 1.0
× 100 = 71.68 % 

Este elevado grado de cristalinidad sugiere que las condiciones de procesamiento, 

particularmente el enfriamiento a -40°C durante la etapa de gelificación, favorecieron una 

cristalizacion eficiente de la matriz polimérica. 

4.3. Ensayos de compresión 

La ingeniería de tejido óseo tiene como objetivo desarrollar estructuras funcionales 

capaces de soportar eficazmente las cargas que actúan de forma natural en el tejido óseo. 

La porosidad desempeña un papel crucial en las propiedades mecánicas de los andamios, 

ya que se requieren estructuras altamente porosas e interconectadas para facilitar el 

crecimiento tridimensional del tejido, el transporte de nutrientes y la formación de vasos 
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sanguíneos (vascularización). Sin embargo, un incremento en la porosidad generalmente 

conlleva una reducción de la resistencia mecánica, debido a la formación de paredes de 

poros más delgadas. 

Cabe señalar que concentraciones bajas de PCL (por ejemplo, 10 %) pueden ocasionar 

una disminución de las propiedades mecánicas del material, como consecuencia de una 

menor densidad de la matriz polimérica y una estructura frágil. Por esta razón, en el 

presente estudio se emplearon andamios con un contenido de 25 % de PCL para la 

evaluación mecánica. 

El desempeño mecánico de los andamios se evaluó mediante ensayos de compresión 

uniaxial. Las curvas esfuerzo-deformación obtenidas revelan una capacidad de soporte de 

carga considerablemente mayor a la estimada inicialmente, alcanzando valores superiores 

a 45 MPa. 

Como se muestra en la Figura 4.9a, el andamio de PCL pura presenta un incremento 

progresivo del esfuerzo hasta alcanzar un pico máximo de 48.5 MPa. Posteriormente, la 

muestra experimenta una disminución de la resistencia, finalizando el ensayo alrededor 

de 26.5 % de deformación, lo que indica un comportamiento mecánico relativamente 

rígido con menor capacidad de deformación plástica. 

Por otra parte, el andamio reforzado con 15 % de -TCP (Figura 4.9b) exhibió un 

incremento en la resistencia máxima, registrando un valor de 57 MPa, manteniendo la 

integridad estructural hasta alcanzar una deformación de 65.5 %. Este comportamiento 

puede atribuirse a la incorporación de partículas de fosfato tricálcico, las cuales actúan 

como refuerzo cerámico dentro de la matriz polimérica, promoviendo una mejor 

distribución de esfuerzos y una mayor resistencia a la compresión.  

Los valores de resistencia obtenidos en este estudio se encuentran por arriba del rango 

reportado para el hueso trabecular humano (2-12 MPa) y por debajo del hueso cortical 

humano (100-150 MPa) [114]. En comparación con otros estudios, Hou y col. [115] 

reportaron resistencias a la compresión entre 1.5 y 2.8 MPa en andamios de PCL, 

destacando además la influencia del peso molecular del polímero sobre las propiedades 

mecánicas, donde mayores pesos moleculares conducen a un incremento en la resistencia 

mecánica. 
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Figura 4.9 Comportamiento mecánico de los andamios fabricados. a) andamio de 25% 

PCL/0%- TCP b) 25% PCL/15% -TCP.  

4.4. Espectroscopía infrarroja por transformada de Fourier (FTIR) 

El análisis por espectroscopía infrarroja por transformada de Fourier (FTIR), presentado 

en la Figura 4.10, permitió identificar las señales características tanto de la matriz 

polimérica como del refuerzo cerámico, confirmando la composición química de los 

andamios fabricados. 

El espectro obtenido en el rango de 4000 a 600 cm-1 revela la presencia de grupos 

funcionales clave que validan la integración del sistema PCL/-TCP. Se identificó la 

presencia del grupo fosfato (PO4
3-) mediante bandas situadas alrededor de 700 cm-1 y a 

1041-1042 cm-1. En esta región se observa un solapamiento entre el estiramiento del 

enlace C–O–C del polímero y las vibraciones características del grupo fosfato del material 

cerámico. 

Las bandas intensas localizadas en 1170 cm-1 y 1240 cm-1 corresponden a los 

estiramientos simétricos y asimétricos del enlace C–O–C, respectivamente. La banda 

observada en 1293 cm-1 se asocia a los estiramientos C–O y C–C de la fase cristalina de 

la PCL, lo cual es consistente con el alto grado de cristalinidad (71.68 %) determinado 

previamente por DSC. La señal más prominente, localizada en 1727 cm-1, corresponde al 

modo de estiramiento del grupo carbonilo (C=O) del grupo éster de la policaprolactona. 

Finalmente, se registraron bandas en 2865 cm-1 y 2943 cm-1 asociadas a los estiramientos 

simétricos y asimétricos del grupo –CH2. 



55 
 

En conjunto, el análisis FTIR complementa los resultados obtenidos mediante TGA/DSC, 

confirmando que el proceso de fabricación de separación de fases no alteró la estructura 

química de los componentes, permitiendo una adecuada coexistencia entre la fase 

orgánica y la fase inorgánica. 

 

Figura 4.10 Espectro de infrarrojo realizado a los andamios de 15% PCL/10% -TCP.  

 

Para facilitar la identificación de cada señal, las bandas detectadas y sus respectivas 

asignaciones vibracionales se resumen en la Tabla 4.2 

Tabla 4.2 Grupos funcionales presentes en los andamios de PCL asociados a su número 

de onda. 

Número de onda 

(cm-1) 
Vibración Abreviación 

700 PO4
3- PO4

3- 
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1041 PO4
3- PO4

3- 

1042 Estiramiento C–O–C simétrico Vs (COC) 

1170 Estiramiento C–O–C simétrico Vs (COC) 

1240 Estiramiento C–O–C asimétrico Vas (COC) 

1293 Estiramientos C–O y C–C Vcr 

1727 Estiramiento C=O V (C=O) 

2865 Estiramiento –CH2 simétrico Vs (CH2) 

2943 Estiramiento –CH2 asimétrico Vas (CH2) 

 

4.5. Difracción de rayos X (DRX) 

El análisis de difracción de rayos X (DRX) se empleó como una técnica complementaria 

para evaluar la organización microestructural y determinar la naturaleza de las fases 

cristalinas presentes en los andamios. Específicamente, se utilizó la tarjeta ICDD #00-

048-1762 para identificar los planos de difracción característicos de la policaprolactona 

y la tarjeta JCPDS #9-0169 para validar la fase de fosfato tricálcico (-TCP). En el 

difractograma presentado en la Figura 4.11 se identifican claramente los picos de 

difracción característicos de la matriz de policaprolactona, lo cual confirma su 

comportamiento polimérico semicristalino. 

El patrón de difracción revela dos reflexiones prominentes que dominan el perfil. Se 

observa una señal de alta intensidad y gran definición centrada alrededor de los 22.14° 

(2θ), seguida de un segundo pico localizado en 24.5° (2θ). 

La elevada intensidad y la estrechez de estas señales confirman el marcado carácter 

semicristalino del material, indicando que las cadenas de PCL alcanzaron un 

ordenamiento de largo alcance durante el proceso de fabricación por separación de fases. 

Estos hallazgos son consistentes con lo reportado en la literatura, donde esta firma 

cristalográfica se asocia con una matriz polimérica bien consolidada [116]. 

La nitidez de los picos observados en DRX guarda una estrecha relación con el porcentaje 

de cristalinidad obtenido previamente mediante calorimetría diferencial de barrido 

(DSC). Mientras que la región basal del difractograma (halo amorfo) representa las zonas 
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desordenadas de la matriz, la predominancia de los picos a 22.14° y 24.5° confirma que 

el método de separación de fases inducida térmicamente y por no solvente, junto con un 

enfriamiento controlado a -40 °C, favoreció el crecimiento de dominios cristalinos bien 

definidos. 

 

Figura 4.11 Difractograma de rayos X Del andamio 15% PCL/10% TCP.  

4.6. Densidad Real 

La densidad real de los andamios se determinó utilizando un picnómetro de gases, lo que 

permitió medir con precisión el volumen del material excluyendo la porosidad abierta de 

las muestras. Los valores obtenidos para los andamios que contienen 25 % de PCL se 

presentan en la Tabla 4.3. 

Los resultados revelan un incremento significativo de la densidad al incorporar la fase 

inorgánica. Las muestras de 25 % de PCL sin refuerzo presentaron una densidad promedio 

de 1.20 ± 0.0004 g/cm3, valor consistente con la densidad teórica de la policaprolactona 

semicristalina (aprox. 1.145 g/cm3). El ligero incremento observado puede atribuirse al 

alto grado de cristalinidad identificado previamente en este estudio, lo que conduce a un 

empaquetamiento molecular más compacto. 

Por otro lado, los andamios con un 10 % de refuerzo de -TCP exhibieron una densidad 

promedio de 1.52 ± 0.0039 g/cm3. Este aumento del 26.4 % en la densidad real confirma 



58 
 

la incorporación efectiva de las partículas de fosfato tricálcico dentro de la matriz 

polimérica. Dado que el -TCP posee una densidad significativamente mayor (aprox. 3.14 

g/cm3), su presencia incrementa la masa volumétrica del material compuesto. 

Tabla 4.3 Densidades obtenidas en los andamios de PCL 

Formulación Muestra 
Densidad real 

(g/cm3) 
Promedio (g/cm3) 

25 % PCL/0 % -

TCP 
1-5 

1.2013, 1.2013, 

1.2018, 1. 2020, 

1.2021 

1.2017 ± 0.0004 

25 % PCL/10 % 

-TCP 
1-5 

1.5232, 1.5236, 

1.5150, 1.5168, 

1.5175. 

1.5192 ± 0.0039 

 

La porosidad es un parámetro critico en la ingeniería de tejidos, ya que determina el 

espacio disponible para la colonización celular y el transporte de metabolitos. En este 

estudio, la porosidad cerrada total se determinó mediante la relación entre la densidad 

aparente del andamio y la densidad real obtenida por el picnómetro de gases, empleando 

la ecuación 3.1. 

A partir de una masa promedio de 3.5 g y un volumen geométrico de 8 cm3, se determinó 

una densidad aparente de 0.4375 g/cm3. Con base en los valores de densidad real 

obtenidos experimentalmente, se calcularon los porcentajes de porosidad que se presentan 

en la Tabla 4.4  

Tabla 4.4 Porcentaje de porosidad de los andamios fabricados 

Muestra 
Densidad real 

(g/cm3) 

Densidad 

aparente (g/cm3) 

Porosidad total 

(%) 

25% PCL/0% TCP 1.20 ± 0.0004 0.625 47.91 

25% PCL/10% 

TCP 
1.52 ± 0.0039 0.75 50.65 
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Capítulo 5. Conclusiones 

Se logró la fabricación de andamios compuestos de policaprolactona (PCL) y fosfato 

tricálcico (-TCP) mediante un método híbrido de separación de fases inducida 

térmicamente y por no solvente, utilizando el sistema PCL-DCM-hexano a una 

temperatura de -40°C. Los andamios obtenidos presentaron concentraciones de polímero 

de 15 % y 25 %, y contenidos de refuerzo de 5 %, 10 %, y 15 %. 

El método de separación de fases combinado (NTIPS), bajo el protocolo correspondiente 

al Caso 2, demostró ser una técnica altamente reproducible. La integración de los 

mecanismos de separación de fases inducida térmicamente (TIPS) y por no solvente 

(NIPS) constituye una estrategia más eficiente que la aplicación de cada método por 

separado, ya que esta dualidad permitió compensar las limitaciones individuales de ambas 

técnicas. 

Los resultados morfológicos mostraron que la adición de 15 % de β-TCP reduce 

significativamente la porosidad de los andamios y genera una morfología más 

homogénea, caracterizada por poros de menor tamaño o incluso ausentes. Además, se 

comprobó que la velocidad de agitación y la técnica de incorporación del no solvente 

(hexano) influyen directamente en la formación de la estructura porosa. Una agitación 

lenta y la adición gradual del hexano mediante goteo a baja velocidad favorecieron la 

formación de poros más pequeños y uniformes. Por el contrario, una agitación rápida 

promovió la sedimentación del polímero, dificultando la obtención de andamios 

homogéneos. 

Se determinó que existe una relación inversamente proporcional entre la porosidad total 

y la resistencia a la compresión, si bien no se alcanzó el porcentaje de porosidad previsto 

en el diseño original, los valores logrados permitieron alcanzar un esfuerzo máximo de 

61.6 MPa superando considerablemente las expectativas del desempeño mecánico. 

En relación con las propiedades térmicas, los análisis TGA/DSC evidenciaron que los 

andamios con mayor contenido de refuerzo cerámico presentan una menor pérdida de 

masa, lo que sugiere que la incorporación de β-TCP mejora la estabilidad térmica del 

material. Este comportamiento se atribuye a la naturaleza cerámica y refractaria del β-

TCP, que permanece como residuo inorgánico a altas temperaturas.  
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RECOMENDACIONES Y TRABAJO A FUTURO 

A partir de los hallazgos obtenidos en este proyecto, se propone evaluar la 

biocompatibilidad de los andamios mediante ensayos de citotoxicidad y proliferación 

celular empleando líneas de osteoblastos o células madre mesenquimales. Esto permitiría 

confirmar si la porosidad obtenida y la presencia de fosfato tricálcico promueven 

efectivamente la adhesión y diferenciación celular. 

Asimismo, se recomienda explorar el uso de diferentes agentes porógenos con el fin de 

aumentar el tamaño de los poros dentro de los andamios. También se sugiere modificar la 

superficie de los materiales mediante recubrimientos o tratamientos fisicoquímicos, 

considerando que la PCL es inherentemente hidrofóbica, lo que puede limitar la adhesión 

celular, la cual generalmente se favorece en superficies más hidrofílicas. 

Resulta fundamental realizar estudios de degradación in vitro en fluido corporal simulado 

(SBF). Dado que la PCL presenta una degradación lenta, evaluar cómo la incorporación 

de TCP influye en la velocidad de degradación o en el pH del microambiente permitirá 

predecir con mayor precisión el comportamiento del implante en condiciones fisiológicas. 

Adicionalmente, se propone investigar la formación de una capa de apatita sobre la 

superficie de los andamios tras su inmersión en SBF. La presencia de esta capa mineral 

constituye un indicador clave de la bioactividad del material y de su capacidad para 

integrarse directamente con el tejido óseo del huésped. 

Finalmente, debido a que el tejido óseo está sometido a cargas cíclicas durante su 

funcionamiento, se recomienda realizar ensayos de fatiga mecánica para determinar la 

vida útil de los andamios bajo condiciones de esfuerzo repetitivo. 
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Director DRA. ENA ATHENEA AGUILAR REYES ena.aguilar@umich,mx

Codirector

Coordinador
delprograma DR. ARIOSTO MEDINA FLORES ariosto.medina@umich.mx

Uso de lnteligencia Artificial

Ruhro Uso (sílno) Descripción

Asistencia en la redacción
Si



Formato de Declaración de Originalidad
y Uso de lnteligencia Artificial
Goordinación General de Estudios de Posgrado
Universidad Michoacana de San Nicolás de Hidalgo ffiffi

Uso de lnteligencia Artificial

Rubro Uso (sí/no) Descripción

Traducción al español
No

Traduccién a otra lengua
No

Revisión y corrección de estilo
No

Análisis de datos
No

Búsqueda y organización de
información Si

Formateo de Iae referencias
bibliográficas No

Generacién de contenido
multimedia No

0tro

Datos del solicitante

Nombre y firma Alma ltzel Mendoza Martínez

Lugar y fecha 18lFebrerol2O26




