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ABSTRACT 
 

Bone diseases are among the most important causes of mortality, eg. cancerous bone resection 

leaving gaps to be filled by tissue grafts or implants. To solve this problem, it seemed to tissue 

engineering. In this thesis, simulations for the formation of bone in a perfusion bioreactor were 

performed, taking into account the mechanoregulation model of Hanna Isaksson, to elucidate 

the parameters for future construction of a bioreactor with application to bone formation. The 

results indicate that for values of fluid velocity from 1 mm/s to 15 mm/s, the maximum 

pressure is from 0.2669 Pa, value too below the 0.15 MPa for bone tissue formation on the 

surface of bone regeneration, proposed by Claes and Heigelela, and thus could be formed 

bone. We obtained a model that allows to get the distribution of deviatoric deformation on 

scaffolds, and the type of neotissue formed. With this technique, we obtain an algorithm which 

can help to design the scaffolding structure according to the desired tissue type. 

 

 

Keywords:  Bioreactor, Tissue Engineering, Fluid-structure Interaction, 

Mechanoregulation, Scaffolds. 
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RESUMEN 
Las enfermedades óseas son una de las causas más relevantes de mortalidad, por ejemplo la 

resección de hueso canceroso deja vacíos que deben ser llenados por injertos de tejido o 

implantes. Para la solución de este problema, se ha considerado a la Ingeniería de Tejidos. En 

el presente trabajo, se simuló la formación de hueso en un bioreactor de perfusión, tomando en 

cuenta el modelo de mecanoregulación de Hanna Isaksson, para poder dilucidar los 

parámetros para la construcción futura de un bioreactor con aplicación a la formación de 

hueso. Los resultados indican que para valores de velocidad de fluido de 1 mm/s a 15 mm/s, la 

presión máxima es de 0.2669 Pa, muy por debajo al valor 0.15 MPa para la formación de 

tejido óseo en la superficie de regeneración ósea, propuesto por Claes y Heigelela, y por tanto 

se formaría hueso. Se obtuvo un modelo que permite obtener la distribución de la deformación 

deviatorica en los andamios y el tipo de tejido neoformado. Obteniéndose con esta nueva 

técnica, un algoritmo, que puede ayudar a diseñar la estructura de los andamios acorde al tipo 

de tejido deseado. 

 

Palabras claves: Bioreactor, Ingeniería de Tejidos, Interacción fluido-estructura, 

Mecanoregulación, Andamios. 
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 NOMENCLATURA 
 

F Fuerza total 

f Fuerza de reacción 

d Factor de malla de los elementos de escala para el marco espacial 

dV Factor de malla de los elementos de escala para el marco del material 
η Viscosidad dinámica para el fluido 

p Presión 

I  Matriz identidad 

u  Campo de velocidad 

n  Normal al exterior del límite 

S Tipo de tejido 

 Deformación octaédrica 

 Velocidad del fluido 

y0 Deformación deviatorica 

 Deformación principal en las direcciones 1(x), 2(y) y 3(z) 
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GLOSARIO 
Andamio Es una estructura hecha de un biomaterial, que permite dar 

soporte y sustituir la matriz extra celular de órganos o tejidos. 
 

Angiogénesis Desarrollo del sistema vascular. 
 

Biocompatibilidad Capacidad de un material para llevar a cabo sus prestaciones 
con una respuesta apropiada del huésped en una situación 
específica. 
 

Biomaterial Material del que se pretende que actúe interfacialmente con 
sistemas biológicos con el fin de evaluar, tratar, aumentar o 
substituir algún tejido, órgano o función del organismo.  
 

Células Madre Son células  que tienen la capacidad bajo determinados 
eventos de diferenciarse o transformarse en diversos tipos de 
células funcionales que requieren los tejidos. 
 

Células 
Hematopoyéticas 

Son células de formación o producción de sangre, 
especialmente de sus elementos celulares. 
 

Células 
Mesenquimales 

Son células de formación especializadas en originar 
determinados tipos celulares. 
 

Cigoto Célula resultante de la conjugación de dos gametos; óvulo 
fecundado. 
 

Enfermedad 
congénita 

Es aquella que se manifiesta desde el nacimiento, ya sea 
producida por un trastorno durante el desarrollo embrionario, 
durante el parto, o como consecuencia de un defecto 
hereditario.  
 

Factores de 
Crecimiento 

Son proteínas o polipéptidos con profunda influencia en la 
proliferación y crecimiento celular. 
 

Interacción fluido 
Estructura 

Es un método que relaciona la deformación del andamio 
respecto al fluido y viceversa. 
 

Mecano Regulación Es un método basado en diferentes tipos de estímulos para las 
células en fractura ósea. 
 

Método ALE Es un acoplamiento arbitrario langragiano-euleriano para 
resolver la interacción fluido-estructura por elemento finito. 
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Morfogénesis Evolución o desarrollo de la forma y estudio de las leyes que 
lo rigen. 
 

Órgano Parte del cuerpo dotada de una o varias funciones. 
 

Osteogénesis Generación o desarrollo del tejido o sistema óseo. 
 

Osteoporosis Formación de espacios anormales en el hueso o rarefacción 
del mismo sin descalcificación, por la ampliación de sus 
conductos. 
 

Tejido Agrupación de células, fibras y productos celulares varios que 
forman un conjunto estructural. 
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Capítulo 1    Introducción 
 

En la presente tesis se abordarán conceptos relacionados con la Ingeniería de Tejidos, rama de 

la ingeniería relativamente nueva, digamos de más o menos tres décadas, y que en términos 

generales utiliza los principios de la ingeniería para producir órganos o tejidos para sustitución 

de aquellos que se encuentran dañados, presentando una buena alternativa para el reemplazo 

de tejidos y órganos. Es de sumo interés estudiar lo relacionado con la osteogénesis, es decir la 

formación de huesos y la diferenciación de células precursoras de tejido óseo, dichas células 

se cree son sensibles al medio mecánico local, por lo tanto sus características y efectos 

específicos no están bien entendidas. 

 

Para poder explicar la diferenciación de tejidos de las células precursoras durante la 

osteogénesis se han propuesto diversos algoritmos de mecanoregulación, cuyo estudio es 

motivo de esta tesis. Sin embargo, la corroboración de este algoritmo ha mostrado ser difícil, 

particularmente porque los resultados experimentales bajo condiciones mecánicas controladas 

son raramente disponibles [1]. 

 

El presente trabajo está estructurado en siete capítulos, los cuales se describen a continuación: 

 

En el capítulo 1, se presenta la introducción al tema de tesis, así como su justificación, la 

descripción de la hipótesis, los objetivos, las aportaciones y los trabajos encontrados en el 

estado del arte relacionados con el presente trabajo. 

 

El capítulo 2, proporciona los antecedentes para poder entender los términos y conceptos 

fundamentales para el buen desarrollo de la tesis. 

 

En el capítulo 3, se presenta la simulación de flujo en un bioreactor hipotético de perfusión 

con aplicación en la Ingeniería de Tejidos. 

 

Los principios para el modelado de andamios para ingeniería de tejidos se presentan en el 

capítulo 4. 
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El capítulo 5, muestra los efectos que tiene el flujo sobre la estructura del andamio y sus 

efectos en las células a cultivar para formar hueso, todo ello en base a la interacción del fluido 

sobre la estructura del andamio. 

 

Los algoritmos de mecanoregulación, así como su concepto se estudian en el capítulo 6. En 

este capítulo también se desarrolla una metodología para simular la formación de diferentes 

tejidos en los andamios, de acuerdo a la deformación inducida en estos. 

 

Para finalizar, en el capítulo 7, se presentan las conclusiones y las recomendaciones derivadas 

de esta tesis. 

 

1.1.    Justificación 
 
Las lesiones, enfermedades y malformaciones congénitas han sido siempre parte de la 

experiencia humana. 

 

Los trasplantes de órganos se incrementan a finales de 1980 en los Estados Unidos y Canadá. 

En la Figura 1, se muestran los acontecimientos de trasplante, por este motivo surge el interés 

de un nuevo desarrollo médico basado en equivalentes biológicos para reemplazar o reparar 

tejidos y órganos dañados [2].  

 

En 1983, la FDA (Food and Drug Administration) aprueba el uso de la ciclosporina, un 

fármaco inmunosupresor que se utiliza para reducir el rechazo de órganos. Es posible 

trasplantar aproximadamente 25 diferentes órganos y tejidos, incluyendo hueso, cartílago, 

córnea, corazón, corazón-pulmón, riñón, hígado, pulmón y páncreas. Sin embargo debido a la 

oferta, técnicas y factores económicos, ha surgido el interés en universidades, industrias y 

clínicas, el desarrollo de nuevas terapias médicas basadas en equivalentes biológicos para 

reemplazar o reparar daños en los tejidos y órganos [2].  
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Figura 1. Trasplantes en EU y Cánada [2]. 

 
 

Para el 5 de Febrero de 1997 había 50,613 pacientes en los EE.UU que esperaban trasplantes 

de órgano. Se estima que cada 18 min un nombre es adicionado a la lista de espera de 

trasplante (UNOS: United Network for Organ Sharing) [2]. 

 

En la actualidad 92,587 personas están en listas de espera para trasplantes en los Estados 

Unidos y muchos se mueren esperando órganos disponibles. 

 

Una posible solución al problema de la escasez de órganos es la aplicación de las técnicas que 

propone la Ingeniería de Tejidos. Es por ello que en el presente trabajo se pretende estudiar 

dichas técnicas, y sentar las bases para el modelado y diseño de bioreactores para la 

producción de hueso. Ha habido una multitud de proyectos de investigación llevados a cabo, 

cuya atención se centra en el desarrollo y comprensión de los mecanismos fundamentales de 

los tejidos y órganos en la Ingeniería de Tejidos. Además, hay varias compañías de 

biotecnología cuya actividad se centra en productos para la Ingeniería de Tejidos.  
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1.2.    Hipótesis 
 

La simulación de formación de hueso en un bioreactor de perfusión, tomando en cuenta el 

modelo de mecanoregulación de Hanna Isaksson, nos puede conducir a encontrar los 

parámetros de diseño de un bioreactor para obtener un tejido funcional. 

 

1.3.    Objetivos y aportaciones esperadas 
 

1.3.1.    Objetivo general 
 

Formular modelos que consideren la interacción fluido estructura y mecanoregulación. 

 

1.3.2.    Objetivos específicos 
 

 Analizar por elemento finito la interacción fluido-estructura del bioreactor. 

 Implementar en COMSOL el modelo de Hanna Isaksson. 

 Simular mediante el modelo de mecanoregulación de Hanna Isaksson la formación de 

hueso en el bioreactor. 

 Encontrar los parámetros óptimos para el bioreactor. 

 

1.3.3.    Aportaciones esperadas 
 
Dentro de las aportaciones que se pueden esperar del desarrollo de esta tesis están:  

 El desarrollar una metodología para simular la interacción fluido-estructura en los 

bioreactores y andamios, ya que en la actualidad existen únicamente trabajos que tratan 

por separado la deformación de los andamios y el flujo de biofluidos; 

 Otra aportación es la incorporación del modelo de mecanoregulación de Hanna 

Isaksson para simular la formación de hueso en función del diseño del bioreactor. 
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1.4.    Metodología 

Para la solución de los problemas de este trabajo se implementó un modelo para el cálculo de 

la interacción fluido-estructura, y un modelo para el cálculo de la mecanoregulación, para los 

cuales se requirió el uso del software multifísica COMSOL para realizar las simulaciones.  

 

Materiales:  

 Se  requiere del  software multifísica COMSOL, para  realizar  las  simulaciones de:  interacción 

fluido­estructura, el acoplamiento de la simulación de reacciones de difusión de nutrientes y 

factores  de  crecimiento,  así  como  también  para  implementar  el  modelo  de 

mecanoregulación. 

 Para diseñar  los componentes del bioreactor  se utilizó el  software de modelado multifísica 

COMSOL, y para diseñar los andamios del bioreactor para la diferenciación del tejido óseo se 

utilizó el software de modelado 3Dsurf. 

 Se tomaron como propiedades del  fluido  las correspondientes al agua, en virtud de que  las 

especies químicas disueltas en el medio de  cultivo  tienen una  contribución despreciable al 

cambio de las propiedades físicas del agua, componente principal del medio de cultivo. 

 

Técnicas:  

 El método ALE  (Lagrange­Euler) acoplamiento arbitrario  langragiano­euleriano para resolver 

la  Interacción  fluido­estructura  por  elemento  finito,  está  implementado  en  el  software  de 

modelado multifísica COMSOL, razón por la cual es adoptado en la presente tesis. Lo anterior 

es debido a que su modo de aplicación se realiza automáticamente en COMSOL.  

 El método  de mecanoregulación  propuesto  por Hanna  Isaksson  se  resuelve  por  elemento 

finito, el cual requiere el uso del software multifísica COMSOL para realizar las simulaciones. 

Pero  además,  dadas  las  facilidades  que  presenta  COMSOL  para  introducir  ecuaciones,  es 

posible  implementar  el  criterio  de  deformación  octaédrica  sin  necesidad  de  programar 

rutinas de usuario como en otros códigos comerciales de elementos finitos. 
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 El método de expresiones matemáticas para generar las estructuras de los andamios para el 

tejido óseo, requiere del uso del software 3Dsurf para definir las geometrías utilizadas en las 

simulaciones.  

 

1.5.    Trabajos relacionados con la presente tesis. 
 

A la fecha en la revisión bibliográfica que se ha realizado concerniente a los bioreactores de 

perfusión, así como el estado del arte en cuanto a simulación de bioreactores, se encontró que 

existen pocos autores que tratan el tema de la simulación de bioreactores. Los cuales se 

enlistan a continuación en la tabla 1. Como podemos observar hasta el momento no existen 

trabajos que consideren la interacción fluido-estructura en sus simulaciones. Y todos simulan 

el andamio como un conjunto de celdas unitarias, ya que por el momento no es posible simular 

todo el andamio por limitaciones tecnológicas. 

 
Tabla 1. Trabajos relacionados con simulación en bioreactores o andamios para 
Ingeniería de Tejidos. 

Autor Simulación 
de bioreactor 

Simulación 
de andamios 

Análisis de 
flujo 

Análisis 
estructural 

Interacción 
fluido-

estructura 
Porter [3] * * *   
Lacroix [4,5]  * * *  
Villagómez[6]  * * *  
Sandino [7]  * * *  
Lawrence [8] *  *   
Boscheti [9]  * * *  
Cioffi [10]  * * *  
Kelly [11] * * * *  
 
 
Lo anterior apunta a que el presentar un trabajo de interacción fluido-estructura representa un 

aporte para el estado del arte. 
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Capítulo 2    Antecedentes 
 

2.1.    Introducción 
 
La Ingeniería de Tejidos es un nuevo desarrollo en Biomedicina, involucra una serie de 

estrategias, los elementos principales son los mecanismos basados biológicamente para reparar 

y curar un tejido dañado o afectado. Esencialmente, un nuevo tejido funcional vivo, es 

fabricado usando células vivas que normalmente son asociadas con una matriz o andamio que 

puede ser natural, sintético o composito. Las células pueden migrar hacia el implante después 

de la implantación o pueden ser asociadas a la matriz por medio de un cultivo celular antes de 

la implantación [12]. En la Figura 2 se representa el proceso general en Ingeniería de Tejidos, 

considerando los componentes principales para la obtención de un nuevo órgano. 

 

 
 

Figura 2. Proceso general en Ingeniería de Tejidos [13]. 
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Por ejemplo si consideramos que un paciente con algún tipo de cáncer óseo necesita un 

trasplante o cubrir la cavidad dejada por la remoción del cáncer, sería necesario extraer células 

mesenquimales de la cresta iliaca (cadera), expandirlas en el laboratorio para posteriormente 

depositarlas en un andamio que les proporcionara a las células la estructura base para 

adherirse, proliferar, diferenciarse y formar un nuevo tejido óseo. Dicho andamio debe ser 

controlado en un sistema que le proporcione estímulos mecánicos y químicos, una temperatura 

adecuada y condiciones óptimas de distribución de nutrientes, para que las células puedan 

desarrollar el nuevo hueso. Una vez que tenemos el hueso neoformado se procede al trasplante 

en el paciente. 

 

2.2.    Antecedentes  
 

En el siglo XVI Tagliacozzi de Bologna, Italia,  reporta en su trabajo “Decusorum Chirurgia 

per Insitionem” una descripción de reemplazo de nariz que él reconstruyó de un colgajo de 

antebrazo [12]. 

 

En el siglo XIX con la comprensión de la teoría de enfermedad por gérmenes y la introducción 

de las técnicas de esterilización, surge la cirugía moderna [12]. 

 

A mediados del siglo XIX el desarrollo de la anestesia permitió la rápida evolución de varias 

técnicas quirúrgicas [12]. 

 

Con la obtención de nuevos órganos e introducción de nuevos métodos científicos se puede 

comprender el mundo natural. En esencia, un nuevo tejido funcional es fabricado usando 

células vivas, y son asociadas con una matriz o andamio para el desarrollo del tejido, creando 

nuevas posibilidades en numerosos ámbitos. Este método ha ganado interés en los últimos 

años, es la ingeniería con la biología, unida a los avances en el control celular y de la 

estructura, composición y función de los tejidos biológicos, están dando paso a nuevas ideas 

sobre los materiales del futuro, con características propias de tales tejidos, como la 

autoreparación o la adaptabilidad al entorno. 
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2.3.    Células madre 
 
Las células madre que sustituyen un tejido del cuerpo, pueden definirse como una pequeña 

sub-población de células proliferativas indiferenciadas que tienen la capacidad, bajo 

determinados eventos, de diferenciarse o transformarse en diversos tipos de células 

funcionales que requieren los tejidos. En la Figura 3 se representan las diferentes fuentes de 

células madre. De las cuales las más importantes son: las células embrionarias, las células 

fetales y las células de un huésped adulto [14]. 

    

 
 

Figura 3. Diferentes fuentes de células madre [14]. 
 

Las células embrionarias pluri-potentes (ES) son aisladas de la masa celular interna de los 

blastocitos que son capaces de dar origen a células que se encuentran en las tres capas 

germinales del embrión [14]. 

 

Las células fetales son células pluri-potentes obtenidas de la sangre del cordón umbilical, 

placenta, líquido amniótico y órganos fetales [14]. 

 

Las células adultas contienen poblaciones de células madre multi-potentes, y tienen la 

capacidad de renovación después de un trauma, enfermedad, etc. Al estudiar este tipo de 
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células madre no se presenta controversia ética como en las células embrionarias o fetales 

[14]. 

 

Existen 4 tipos de células madre: 

 

Células totipotenciales (Cigóticas) 

 Capacidad ilimitada de crecimiento 

 Puede desarrollar todos los tejidos y órganos post-embrionarias 

 

Células pluri-potentes (ESCs, blastocito) 

 Capacidad de originar variedades de tejidos 

 

Células multi-potentes (HSCs, MSCs) 

 Especializadas en originar determinados tipos celulares 

 

Células unipotentes 

 Son las que se obtienen de un órgano y siguen la misma línea 

 

Las células más estudiadas en la actualidad son las células mesenquimales. En la Figura 4 se 

representan algunos ejemplos de las rutas que se desarrollan para obtener un determinado 

órgano. 
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Figura 4. Células Mesenquimales [12]. 
 

En general, las células madre pueden ser caracterizadas como células que tienen la capacidad 

de autorrenovación prolongada, así como la capacidad de producir células diferenciadas, para 

mantener la estructura del tejido y renovar los tejidos después de un daño [15,16]. En los 

órganos adultos, se sabe que existen las células madre mesenquimales (MSC) en varios 

lugares, incluyendo la medula ósea, el periostio y en tejidos conectivos, es decir, en todos los 

que potencialmente son importantes en la curación de hueso [17-19]. 

 

Las células mesenquimales han sido hasta ahora difíciles de reconocer, y aún no hay 

marcadores para identificar exclusivamente las células madre mesenquimales. En un tejido 

sano hay poca actividad de las células madre con las células que descansan en un estado no 

proliferado y este estado se mantiene hasta que las células se requieren para regenerar o 

reparar un tejido [20]. Sin embargo, donde se requiere un tejido adicional, las células madre 

son capaces de reproducir células progenitoras del tejido, que después se diferencian. 
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Las células mesenquimales pueden diferenciarse en varios fenotipos de células altamente 

diferentes, por ejemplo, en fibroblastos, condrocitos u osteoblastos (Fig.4). Las células 

diferenciadas comienzan a sintetizar la matriz extracelular de los tejidos correspondientes. 

Varios factores influyen en la trayectoria de la célula y en la diferenciación de los tejidos. 

Estos factores incluyen señales bioquímicas y condiciones mecánicas [21,22]. Las células 

mesenquimales derivadas de la médula ósea tienen un papel importante como progenitoras de 

los componentes del tejido esquelético, en la morfogénesis del esqueleto y en la curación 

[20,23]. Por lo tanto, la comprensión de las células mesenquimales, la proliferación y 

diferenciación es de gran interés para la regeneración del tejido. 

 

2.4.    Factores de crecimiento 
      

Los factores de crecimiento son proteínas o polipéptidos con profunda influencia en la 

proliferación y crecimiento celular. Capaces de modular diversas actividades celulares como: 

la diferenciación, migración, adhesión y expresión génica [14]. En la Tabla 2 se listan algunos 

de los factores de crecimiento usados en Ingeniería de Tejidos. 

 

La utilización de factores de crecimiento en los andamios sintéticos para hueso se establece 

por el hecho de que en la fisiología normal del hueso, la proliferación osteoprogenitora, la 

migración del tejido óseo, y la diferenciación en osteoblastos (osteoconducción) ocurre bajo la 

influencia de los factores de crecimiento. Por ejemplo, el osteoblasto secreta en el factor de 

transcripción Cbfa-1/Runx-2 que juega un papel clave en la remodelación ósea y es requerido 

para la expresión de los genes específicos para osteoblastos y proteínas, tales como la 

osteocalcina. Ha habido una variedad de factores de crecimiento identificados in vitro e in vivo 

[2].  
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Tabla 2. Factores de crecimiento usados en Ingeniería de Tejidos [14]. 
 

Factores de crecimiento Abreviación Efectos 
Factor de crecimiento 
Fibroblasto básico bFGF, FGF-2 La angiogénesis; Fibroblastos y 

osteoblastos mitógeno 
Proteínas Morfogénicas 
óseas  BMP-2, BMP-7 El crecimiento y el desarrollo 

de algunos tejidos; osteogénesis 
Factor de crecimiento 
transformante TGF-β1 

Proliferación y diferenciación 
de las células formadoras de 
hueso; la síntesis matriz de 
fibroblastos 

Factor de crecimiento 
endotelial vascular VEGF 

Angiogénesis; Proliferación y 
migración de células 
endoteliales 

Factor de crecimiento 
derivado de plaquetas PDGF 

Proliferación de las células 
musculares lisas; mitógenos de 
fibroblastos y la matriz de 
síntesis 

Factor de crecimiento del 
Hepatocito HGF 

Mitógeno hepatocito; motogen 
y facto anti-apoptóticos de las 
células; angiogénesis 

Factor de crecimiento de 
queratinocito KGF Epitelización de las heridas 

Factor de crecimiento 
epidérmico EGF 

Proliferación de las epiteliales; 
células mesinquimales y 
fibroblastos 

Factor de crecimiento como 
insulina IGF-1 Desarrollo y la homeostasis del 

cartílago; formación de hueso 
 
 
Los factores de crecimiento pueden estimular o inhibir la división celular, la diferenciación y 

la migración. Los factores de crecimiento regulan el proceso celular, tal como: la expresión de 

genes, ADN y síntesis de proteínas, y la liberación del factor autocrino y paracrino. Los 

factores de crecimiento pueden causar disimiles de respuestas cuando se aplica a diferentes 

tipos de células o tejidos, y su efecto en un determinado tipo de célula o tejido puede variar de 

acuerdo a la concentración o el tiempo de aplicación.  

 

Algunos se almacenan temporalmente en la matriz extracelular, y algunos deben unirse a 

moléculas de la matriz para convertirse en activos. Los factores de crecimiento pueden 

adicionarse al medio de cultivo celular, actuando en el crecimiento del tejido in vitro. El 

control de la adición de los factores de crecimiento también puede ser propuesto [2]. 



UMSNH 

Maestría en Ciencias en Ingeniería Mecánica                                                                                                 FIM 

27 

Capítulo 3    Simulación de flujo en un bioreactor 

para Ingeniería de Tejidos. 
 

3.1.    Introducción 
 

Un Bioreactor en Ingeniería de Tejidos es un sistema capaz de controlar la reproducción de 

células, la proliferación del tejido, e imitar fisiológicamente y mecánicamente el medio 

ambiente del tejido a producir así como asegurar el transporte de nutrientes a una temperatura 

de 37ºC y una humedad atmosférica con 5% de CO2. 

 

En Ingeniería de Tejidos lo más común, y simple es cultivar células en un medio estático. Sin 

embargo, la transferencia de nutrientes es baja [24,25]. El medio estático en un tiempo largo 

conduce a limitar la viabilidad de la célula y la formación de la matriz extracelular en el 

andamio [26-30]. 

 

Investigaciones recientes han demostrado que los problemas relacionados con difusiones bajas 

se pueden mitigar con un bioreactor de perfusión [26-30]. El medio es forzado a través de una 

red de poros interconectados al andamio. Una ventaja adicional y crítica en los bioreactores de 

perfusión es inducir estímulos mecánicos a través del flujo en las células que se encuentran 

dentro del andamio, lo que puede aumentar la producción de la matriz extracelular [31-33]. 

Debido a que la carga in vivo varía sustancialmente en los diferentes tejidos, la carga óptima 

para la formación del tejido in vitro en un biorreactor también debe variar entre los tipos de 

tejidos. 

 

La mayoría de los bioreactores de perfusión han sido diseñados para hueso y cartílago en 

Ingeniería de Tejidos. Los bioreactores de perfusión han sido diseñados específicamente con 

andamios rígidos, como malla de titanio [34], cerámicos [35], y varios polímeros [36,37]. Sin 

embargo, para la generación de hueso y cartílago dichos andamios son sometidos a cargas 

dinámicas in vivo. En cultivos de dos dimensiones, los osteoblastos han demostrado ser más 

mecano-sensibles a flujo pulsante y oscilatorio comparado con un flujo constante [38]. El flujo 
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oscilatorio puede ser usado para aumentar la formación de hueso porque aumenta los 

osteoblastos en el andamio [39]. Una investigación detallada sobre los efectos diferenciales en 

el flujo que puede ser constante, por pulsos y oscilatorios en osteoblastos y condrocitos puede 

proporcionar información crítica para la optimización del bioreactor en hueso y cartílago 

respectivamente en Ingeniería de Tejidos.  

 

El bioreactor de perfusión ofrece mayor transferencia de masa en el interior del andamio de 

tres dimensiones [40]. Este tipo de bioreactor utiliza una bomba para adicionar un medio 

(flujo) continuamente a través de la red porosa interconectada en el andamio. La vía de fluidos 

debe limitarse a fin de asegurar la trayectoria del flujo a través del andamio, en lugar de los 

alrededores del borde. Ofrece una conveniente forma de proporcionar estimulaciones 

mecánicas a las células por el flujo de esfuerzo cortante (en las células de hueso se sabe que 

son estimuladas por señales mecánicas). La cantidad de esfuerzo cortante experimentada por 

las células en un bioreactor de perfusión puede ser variado simplemente modificando la 

velocidad de flujo a través del bioreactor. Por supuesto, dependiendo de la estructura porosa, 

el esfuerzo cortante local experimentado por las células individuales puede ser variable y 

dependiente de micro arquitectura del andamio. 

 

Los bioreactores de perfusión tienen evaluaciones muy limitadas con el andamio y el 

bioreactor de perfusión o la caracterización del flujo con estos sistemas. Esta evaluación es 

vital en la optimización del bioreactor [41]. 

 

3.2.    Diseño fisiológico para bioreactores de perfusión. 
 
Para el diseño del bioreactor de perfusión se considera lo siguiente:  

 El flujo debe pasar por el centro del andamio en lugar del borde [42]. 

 La transferencia de masa debe ser efectiva debido a los perfiles de flujo, la velocidad 

del fluido requerida para mantener la viabilidad de la célula en el andamio y estimular 

mecánicamente las células (0.01–2.0 ml/min) para hueso y cartílago [26,27]. 

 Deber ser repetible, controlable y coherente respecto con la velocidad de flujo. 
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 Debe ser esterilizado y mantener las condiciones de esterilización durante el periodo 

del cultivo. La contaminación puede alterar los resultados, causando conclusiones 

incorrectas. 

 Debe ser operable, cuanto más complicado y problemático sea un sistema se convierte 

en más espacio para los factores ajenos que sin querer complican los efectos y por lo 

tanto alteran los resultados. 

 

3.3.    Bioreactor de perfusión diseñado por Michael J. y 
colaboradores. 

 

El sistema consta de una bomba de jeringa, una cámara donde se encuentra el andamio y un 

depósito (como se muestra en la fig. 5A), los cuales están conectados por: un gas permeable, 

tubos de silicona, platino curado y dos conectores rápidos (Cole-Parmer, Vernon Hills, IL). 

Para mantener las condiciones óptimas en el cultivo celular, todo el sistema se coloca en una 

incubadora estándar de CO2. Un tapón para el gas permeable (AGB, Dublin, Ireland) se utiliza 

en la parte inferior del depósito (Bellco Glass, Vineland, NJ), para mantener la esterilidad y 

mejorar el intercambio de gases O2/CO2 durante el cultivo celular. En la fig 5B el andamio se 

encuentra sostenido por los empaques de silicona (diámetro interno de 12.1 mm) entre dos 

piezas de policarbonato que conforman el bioreactor. La bomba de jeringa (NE-1600, New 

Era Pump Systems, Farmingdale, NY) se puede programar para un flujo constante, por pulsos 

y oscilatorio, los perfiles de flujo se muestran en la fig. 5C. Las mediciones de la velocidad de 

flujo volumétrico en flujo constante se evaluaron en un rango de 0.1 -2 ml/min. Para el flujo 

pulsante y oscilatorio fue de 0.5-2 ml/min [43]. 
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Figura 5. Flujo dinámico en el bioreactor de perfusión: (A) Sistema del bioreactor, (B) 
Sección del andamio y (C) Perfiles de flujo programados en una bomba de jeringa [43]. 
 

Para obtener el flujo de perfusión, los empaques tienen un diámetro interno de 12.1 mm, el 

diámetro de la pieza de policarbonato es de 9.5 mm, todo el perfil de flujo tiene un caudal 

máximo de 2.0 ml/min y los perfiles de flujo tienen una frecuencia de 1Hz. Los cambios en la 

velocidad de flujo se utilizan para aproximar las formas de onda senoidal para los perfiles de 

flujo dinámico [43]. 

 

3.4.    Metodología 
 

Materiales:  

 Se requiere el uso del software multifísica COMSOL para realizar las simulaciones de flujo en 

el bioreactor de perfusión. 

 Para diseñar los componentes del bioreactor se utilizó el mismo software COMSOL, en virtud 

de su facilidad para manejar geometrías paramétricas. 
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 Se tomaron como propiedades del  fluido  las correspondientes al agua, en virtud de que  las 

especies químicas disueltas en el medio de  cultivo  tienen una  contribución despreciable al 

cambio de las propiedades físicas del agua, componente principal del medio de cultivo. 

 Se utilizó una computadora HP Intel core7i con 8 Gb de memoria RAM. 

 

3.5.    Definición de la geometría  
 

El bioreactor debe de estar diseñado para dirigir el flujo a través del interior del andamio. Se 

propone un bioreactor con la siguiente arquitectura, en la Fig. 6, se muestra la geometría del 

bioreactor de perfusión considerando una sola área. En este enfoque se generó un sólido de 

revolución para generar la geometría en 3D.  

 

Sin embargo, al realizar las simulaciones se tuvieron problemas en los resultados debido al 

mallado inconsistente. 

 

 
Figura 6. Arquitectura del bioreactor de perfusión considerando un área. 

 

 

En la Fig. 7, se muestra la geometría del bioreactor de perfusión considerando diferentes 

volúmenes a base de conos y cilindros. En la sección L1 se conectarán las tuberías que 

suministrarán el fluido al bioreactor, en la sección L3 se colocará el andamio para Ingeniería 

de Tejidos. Este nuevo enfoque nos permitió obtener una mejora de mallado y 

consecuentemente mejores resultados. 
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L1 L2 L3

D1
D2

L1L2

 
Figura 7. Arquitectura del bioreactor de perfusión considerando 3 cilindros y 2 conos. 

 
 

3.5.1.    Definición de los modelos a analizar en base a sus 
parámetros geométricos. 

 
En la tabla 3, se muestran siete modelos considerados para nuestro análisis, y sus parámetros 

geométricos. 

 

Tabla 3. Geometría considerando sus parámetros. 
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3.5.2.    Análisis de sensibilidad de la malla del bioreactor de 
perfusión. 

 
Para determinar el tipo de malla a utilizar en todas nuestras simulaciones, se realizó un análisis 

de sensibilidad de la malla. Para ello se procedió a mallar la geometría con diversos tipos de 

mallado como se muestra en la tabla 4, tabulándose el número de elementos, el tiempo de 

calculó de la simulación y la velocidad máxima del fluido. 

 

Tabla 4. Datos para el análisis de sensibilidad. 
No. Elementos 

  
Tiempo 

Seg 
Velocidad 

x10-5 (m/seg) 
163742 643.571 8.331 
33836 250.008 8.313 
10284 29.132 8.036 
4319 15.091 8.247 
2910 11.167 8.005 
2150 9.61 8.089 
1101 8.245 7.817 
1044 8.626 7.872 
532 7.325 8.472 

 

Con los datos tabulados se generó la gráfica mostrada en la figura 8, en la cual podemos 

apreciar que la velocidad se mantiene estable a partir de 10,284 elementos tetraédricos, con un 

tiempo de solución de 29.132 s. en una computadora HP Intel core7i con 8 Gb de memoria 

RAM. 

 

Figura 8. Análisis de sensibilidad. 
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Como se explicó anteriormente, para generar la geometría de estudio se utilizó el software 

COMSOL Multiphysics. Se generó un mallado volumétrico (ver figura 9), que consistió de 

10,284 tetraedros, de acuerdo con el análisis de sensibilidad. 

 

 

 
Figura 9. Mallado volumétrico para el bioreactor. 

 

 

En la figura 10, se impusieron como condiciones de contorno, la velocidad de entrada (0.001-

0.046 m/s) con incrementos de 0.005 m/s, considerando un total de 10 velocidades de entrada, 

la presión a la salida del bioreactor de P = 0 Pa y una temperatura constante de 310.15 K. 

   

 
Figura 10. Condiciones de frontera en el bioreactor. 
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3.6.    Resultados 
 

En esta sección se presentan diferentes geometrías propuestas para el análisis de velocidad de 

flujo en el bioreactor, considerando, el tamaño del andamio para la formación de hueso, el 

perfil de velocidad para que las células dentro del andamio reciban los nutrientes necesarios y 

tengan una eficaz eliminación del producto de desecho. En nuestro caso hemos considerado 

una forma de cilindros y conos, el cual nos permite que el bioreactor sea reproducible y tenga 

beneficios para aplicaciones clínicas.  

 

En la Fig 11, se muestra el perfil de distribución de la velocidad, para una velocidad de 

entrada de 0.03 m/s, en esta figura podemos observar que en el centro del bioreactor se alcanza 

la velocidad máxima y asegurar que las células reciban los nutrientes necesarios para la 

formación de hueso. 

 

 
Figura 11. Perfil de velocidad en el bioreactor de perfusión. 

 

En la Tabla 5, se muestran la velocidad máxima y el esfuerzo cortante máximo en las 

diferentes geometrías del bioreactor de perfusión, para diferentes velocidades de entrada 

(0.001-0.046 m/s) con incrementos de 0.005 m/s. 
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Tabla 5. Velocidad y esfuerzo cortante máximos en el bioreactor de perfusión. 
 

Geometría 
Vel. Max 
(m/seg) 

Esfuerzo 
cortante (Pa) 

1 0.0653 0.0605 
2 0.0649 0.0556 
3 0.0663 0.0362 
4 0.0662 0.0318 
5 0.0664 0.0269 
6 0.0673 0.0213 
7 0.0683 0.0188 

 

Porter [3] declara que se asocia la muerte celular en un andamio, con un esfuerzo cortante de 

5.7 X 10-2 Pa.  

 

Podemos observar que para la geometría 1 y 2 el máximo esfuerzo cortante sobrepasa el límite 

reportado por Porter, por lo que podemos esperar que dichos bioreactores induzcan a la 

apoptosis, es decir a la muerte celular, por lo que no es conveniente utilizarlos para formación 

de tejidos puesto que las células cultivadas se morirían. 

 

Para visualizar el comportamiento del esfuerzo cortante a lo largo del eje central del bioreactor 

se puede ver la figura 12. En ella se puede apreciar que se presentan máximos en los cambios 

de sección, así como en el centro del bioreactor.  

 

Se puede deducir que podría presentarse muerte celular en el centro, así como en la sección 

final del bioreactor. Sin embargo, se debe considerar la geometría del andamio, pues éste 

tendería a modificar el patrón de flujo. 
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Figura 12. Distribución del esfuerzo cortante en la geometria 1 para diversos valores de 
velocidad de entrada. 
 
Para cada bioreactor propuesto se generó un gráfico de la distribución de esfuerzos cortantes 

máximos, y se fijó una línea de referencia con los límites reportados por Porter [3]. A manera 

de ejemplo se presenta el gráfico para la geometría 1, en la cual se puede apreciar cómo a 

medida que se incrementa la velocidad de entrada se aproxima el esfuerzo cortante a la línea 

de referencia de apoptosis (ver figura 13). 

 

 
Figura 13. Velocidad de entrada respecto al esfuerzo cortante. 
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Capítulo 4    Modelado de andamios para Ingeniería 

de Tejidos. 

 

4.1.    Introducción 
 

En Ingeniería de Tejidos, un neotejido generalmente es generado a partir de células sembradas 

en un andamio e incorporando factores de crecimiento. En teoría, cualquier tejido puede ser 

creado usando este principio de la Ingeniería de Tejidos. Sin embargo, con el fin de alcanzar 

con éxito la regeneración de tejidos u órganos basados en el concepto de Ingeniería de Tejidos, 

varios elementos críticos deben ser considerados con prudencia, incluyendo biomateriales que 

sirven como soporte mecánico para el crecimiento celular, células progenitoras que pueden 

diferenciarse en tipos celulares específicos, y factores de crecimiento inductivos que puedan 

activar las células [44]. 

 

Un andamio, para Ingeniería de Tejidos es una estructura hecha de un biomaterial, que permite 

dar soporte y sustituir la matriz extra celular de órganos o tejidos. Además conduce y 

distribuye adecuadamente los nutrientes a las células. Proporciona a las células la superficie 

adecuada para poder adherirse, crecer, diferenciarse y proliferar en un ambiente en tres 

dimensiones. En general, los andamios varían con respecto al biomaterial, la geometría, la 

estructura, las propiedades mecánicas y la degradación [45].  

 

Un biomaterial es un material del que se pretende que actúe interfacialmente con sistemas 

biológicos con el fin de evaluar, tratar, aumentar o substituir algún tejido, órgano o función del 

organismo, por ejemplo colágenos o polímeros sintéticos.  La geometría depende del tipo de 

material, por ejemplo pueden ser geles, mallas fibrosas y poros en forma de esponja. La 

estructura del andamio determina el transporte de nutrientes y moléculas regulatorias, 

dependiendo de la porosidad, distribución, orientación y conectividad de los poros.   
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Los andamios deben ser elaborados de materiales biocompatibles y degradables 

preferentemente los que se utilizan en productos aprobados por la FDA (Food and Drug 

Administration) [45]. 

 

La biocompatibilidad es la capacidad de un material para llevar a cabo sus prestaciones con 

una respuesta apropiada del huésped en una situación específica. Para ser compatible un 

biomaterial debe cumplir con las siguientes características: 

 

 No ser tóxicos 

 No ser trombogénicos 

 No ser cancerígenos 

 No producir reacciones inflamatorias significativas 

 No ser alergénicos. 

 No afectar al sistema inmunológico 

 

4.1.1.    Andamio para el tejido óseo 
 

Hay dos formas de hueso llamadas, hueso cortical y hueso esponjoso, con diferente 

morfología debido a que sus funciones primarias son diferentes. En los adultos el esqueleto 

está compuesto de 80% de hueso cortical y 20% de hueso esponjoso, además las proporciones 

varían según el lugar del esqueleto. El hueso cortical tiene 10% de porosidad, dando soporte 

mecánico y protección a los órganos internos, el hueso esponjoso tiene entre 50-90% de 

porosidad y provee del medio ambiente las funciones metabólicas, tal como al sistema 

hematopoyético [46,47]. 

 

La ingeniería de tejidos óseo tiene como objetivo crear andamios adecuados para el 

tratamiento de lesiones traumáticas, la osteoporosis, la artritis y el cáncer de hueso [48]. 

 

El cultivo de células óseas in vitro está bien desarrollado en la estructura tradicional 2D [49]. 

Sin embargo, el tejido óseo no es de dos dimensiones y tiene una arquitectura definida en una 

estructura 3D. Por lo que se hace necesario poder cultivar las células óseas en estructuras 
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tridimensionales, para que puedan tener un mejor desarrollo y perciban dicha estructura como 

las trabéculas del hueso esponjoso, es decir perciban al andamio como un medio más acorde a 

su naturaleza. 

 

4.1.2.    Consideraciones del andamio para el tejido óseo 
 

El andamio ideal para el tejido óseo debe imitar las propiedades naturales de la matriz 

extracelular producida por los osteoblastos, y tener propiedades mecánicas. Un buen andamio 

para Ingeniería de Tejidos lo propuso Yang [50], quien consideró la estructura, el tamaño de 

poro y la porosidad que son de importancia para el diseño requerido para hueso. El diámetro 

de las células en suspensión dicta el tamaño mínimo de los poros, que varían con el tipo de 

células [51]. 

 

El tamaño de poro óptimo debe tener en cuenta el potencial de vascularización así como el 

cambio en el tamaño de poro por la degradación y la invasión de células [52]. Whang [51] 

reporta el tamaño de poro óptimo para el crecimiento interno del osteoide en andamios 

bioreabsorbibles de 40-100 μm, y 100-350 μm para la regeneración de hueso en poros 

cerámicos [53]. Hulbert reporta que con un tamaño de poro de 50-150 μm induce a la 

formación del osteoide y 150-500 μm se da la mineralización de hueso [54]. Sin embargo, 

Holy [55] reporta la formación de hueso in vitro de PLGA con tamaño de poros de 1.5-2.2 

mm.  

 

La microporosidad, la estructura molecular y la rugosidad afectan al crecimiento del hueso 

[56-58]. Las propiedades químicas y fisicoquímicas del andamio son vitales para un buen 

acoplamiento celular, migración, proliferación y funcionalidad de las células en el cultivo.      

 

4.2.    Diseño de andamios 
 
El diseño de un andamio es esencial para la correcta interacción con las células, además, es 

esencial que se cumpla la función in vivo.  
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La ciencia de los biomateriales ha adoptado principalmente un acercamiento de prueba y error, 

con las modificaciones que son hechas a un diseño existente basado en resultados 

experimentales in vitro o in vivo. Las mejoras en las condiciones de cultivo celular y el 

desarrollo de bioreactores han mejorado grandemente la confiabilidad de experimentos in 

vitro. No obstante, el diseño asistido por computadora (CAD) puede también contribuir a la 

reducción de pruebas experimentales y acortar el proceso de diseño de andamios [59-61]. Esta 

técnica se puede utilizar para diseñar cualquier clase de componente o de material y podría ser 

muy útil para el diseño de andamios en la Ingeniería de Tejidos. Hollister y colaboradores, 

trabajaron sobre el diseño de andamios, quiénes demostraron que los andamios de un material 

pueden ser definidos por el módulo de Young y el coeficiente de Poisson [62, 63]. Esta técnica 

tiene gran alcance ya que permite el cálculo de la respuesta mecánica de un andamio, es 

versátil, puesto que un andamio con diversos tamaños o tipos de poro pueden ser modelados. 

Sin embargo, este acercamiento de asumir que las morfologías de crecimiento podrían 

presentar la mejor geometría de andamio no es completamente cierto. 

 

4.3.    Superficies nodales periódicas en el diseño de 
andamios 

 
El uso de superficies matemáticas para definir la morfología de materiales porosos permite 

generar modelos que pueden ser analizados en un ambiente virtual sin la necesidad de 

cualquier prueba física. Reduciendo costos de equipo, eliminando errores inevitables debido a 

la heterogeneidad de las características de las probetas de origen. Errores de medición que 

surgen siempre en las experimentaciones y configuraciones, de esta manera pueden ser 

evitados. Una ventaja adicional de estos modelos es que pueden ser generados fácilmente y 

rápidamente, modificando y cambiando pensamientos entre científicos e ingenieros que 

pueden retroalimentar sus resultados al resto de la comunidad científica [64]. 

 

La principal desventaja es que los modelos no son capaces de simular completamente el 

comportamiento real del objeto. En la investigación de diferentes propiedades se requiere la 

generación de modelos diferentes para el mismo sistema. 
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Los modelos son creados para resolver problemas individuales relacionados en general a un 

sistema complejo. Incluso para conocer la respuesta mecánica de un material poroso en 

términos de la distribución de esfuerzos bajo ciertas cargas se requieren modelos diferentes, a 

menudo en diferentes escalas, para una investigación apropiada. 

 

Los materiales porosos pueden describirse a partir de un punto de vista topológico. La 

superficie de separación que define el arreglo interno de la porosidad puede ser considerada.  

La superficie de separación entre el sólido y la parte vacía de la estructura será diseñada a 

través de un modelo matemático sobre la base de las funciones y restricciones definidas en el 

material [64]. 

 

Una de las ventajas de utilizar expresiones matemáticas que definen la superficie es que un 

número deseado de parámetros pueden ser asignados al modelo para optimizar la forma 

posterior y generarse de una manera relativamente fácil. 

 

Estos modelos pueden ser generados con la ayuda de una rutina escrita por Michael Carley 

con el uso de GNU Triangulated Surface Library [65]. Finalmente la geometría puede ser 

estudiada por análisis de elemento finito (Finite Element Analysis (FEA)), para determinar el 

esfuerzo a partir de una carga. 

 

4.4.    Modelado de andamios mediante superficies 
 
El número de posibles superficies continuas que satisfacen el requisito de dividir el espacio en 

dos partes de volumen dado es, evidentemente, infinito. Varios métodos han sido y están 

siendo adoptados para modelar superficies periódicas con ciertas geometrías mediante el uso 

de funciones y limitaciones prescritas [66]. A continuación se describen dos métodos para 

generar la geometría del andamio. 

 

El primer método consiste en utilizar una aplicación de software de modelado sólido. Con 

programas de modelos tridimensionales es relativamente fácil construir estructuras a partir de 

objetos elementales, tales como cilindros. Los cilindros se pueden unir, agrupar para obtener 
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una célula paramétrica. Una serie periódica puede completar el ejercicio. Aunque este método 

parece rápido e intuitivo, la información almacenada en una computadora aumenta 

rápidamente cuando se manejan NURBS (Non Uniform Rational B-Spline) y hay límites para 

la superficie continua en las uniones. 

 

NURBS son curvas matemáticas obtenidas por la unión de más curvas polinomiales. Son 

ampliamente utilizados en ordenadores gráficos debido a su gran versatilidad en la 

representación de las formas y la facilidad con que puede ser impuesta a la geometría. 

 

El segundo método consiste en generar las estructuras puramente por expresiones 

matemáticas. Este estudio considera un aumento en la superficie mínima, descubierto en 1890 

por Hermann Schwarz [67] y en 1970 por Alan Schoen [68], de forma similar es considerado 

por varios autores en los últimos años para diferentes áreas [69, 70]. Este método es muy 

versátil porque las geometrías producidas, se definen por una sola expresión matemática, y 

fácilmente se modifican. Una ventaja adicional es que el azar puede ser introducido en la red, 

de modo que su distorsión proporciona propiedades isotrópicas de la materia porosa 

macroscópica. El único inconveniente es que a un cambio en los parámetros se traducirá en un 

cambio aparentemente impredecible en la forma. 

 

Las superficies se pueden expresar por la siguiente igualdad: 

 ( , , ) 0f x y z   (4.1) 
 

Donde f es una función declarada de forma implícita. Usando una combinación de funciones 

trigonométricas es posible generar un amplio rango de formas periódicas, en la forma: 

 
3

1 1

cos( ) 0
n

i
i j

x k
 

   (4.2) 

 

Donde la simetría está garantizada por la intercambiabilidad rotacional de cada variable 

espacial. 
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En la figura 14 se representan 3 superficies diferentes que satisfacen la ec. 4.1, así como sus 

restricciones y definir sus propiedades estructurales: el prisma, el diamante y el giroide. Estas 

superficies tienen interconectividad. 

 

 
Figura 14. Representación de las superficies: A) Prisma, B) Diamante y C) Giroide [64]. 

 
Se elaboraron en 3DSurf varias geometrías para representar las estructuras porosas de los 

andamios para Ingeniería de Tejidos óseos que se colocarían en el bioreactor.  

 

La ecuación número 4.3, genera un giroide con una porosidad de 99% (ver figura 15). 

 

 
1.46 cos( )*sin( ) cos( )*sin( )
cos( )*sin( ) 0.07*(cos(2* )*cos(2* )
cos(2* )*cos(2* ) cos(2* )*cos(2* )) 0

x y y z

z x x y

y z z x

  
 
  

 (4.3) 

 

 

 

Figura 15. Giroide con porosidad de 99% creado con el software 3DSurf. 
 

A) B) C)
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La ecuación número 4.4, genera un giroide con una estructura irregular (ver figura 16). 

 

 
1.47 cos( )*sin( ) cos( )* ( )

cos( )*sin( ) 0.76*(cos(2* )*cos(2* )
cos(2* )*cos(2* ) cos(2* )*cos(2* )) 0

x y y sin z

z x x y

y z z x

 
 
  

 (4.4) 

 

 

La cual presentó varios problemas para generar una malla superficial cerrada por la 

irregularidad de los elementos superficiales y su consecuente transformación a volumen. 

 

 

 
Figura 16. Giroide 1 creado con el software 3DSurf. 

 

 

La ecuación número 4.5, genera un giroide con una porosidad de 55% (ver figura 17).  

 

 
cos( )*sin( ) cos( )*sin( )

cos( )*sin( ) 0
x y y z

z x


 

 (4.5) 

 

Que es analizado por Olivares [71], y se ha tomado para contrastar nuestros resultados. 
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Figura 17. Giroide analizado por Olivares [71], creado con el software 3DSurf. 
 

 

Una vez creadas las figuras geométricas de los giroides, se procedió a exportarlos con formato 

STL e importarlos en COMSOL Multiphysics, donde se generó el mallado volumétrico (ver 

figura 18).  

 

 

 

 

 

 

 
 
  
Este tipo de mallado se utilizó para resolver los modelos de interacción fluido-estructura y 

mecanoregulación.  

 

 

 

 

 

 

Figura 18.  Mallado tetraédrico del giroide 99. 
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Capítulo 5    Interacción fluido-estructura en 

andamios para ingeniería de tejidos. 

 
5.1.    Introducción 

Muchos fenómenos en la vida real están caracterizados por el flujo de un fluido que es 

afectado por la deformación de una estructura sólida, que a su vez es deformada por las 

fuerzas ejercidas por el fluido. Modelar la interacción fluido estructura (FSI) involucra 

acoplamientos multifísicos específicos entre las leyes que describen la dinámica de fluidos y la 

mecánica estructural. 

 

En COMSOL Multiphysics, la interfaz de modelado para una simulación FSI consta de tres 

partes: una estructura sólida, el dominio del fluido y un conjunto de ecuaciones que generan 

una extensión suave de la deformación de la malla del sólido dentro del dominio 

del fluido. En la parte sólida, la malla sigue al material, y las ecuaciones no lineales de la 

estructura se escriben respecto a la forma no deformada. En el dominio del fluido, los 

desplazamientos son suavizados por las ecuaciones de Wislow, que han sido diseñadas para 

mantener la calidad del elemento tan elevada como sea posible [72]. 

 

La tecnología que permite realizar esto en COMSOL Multiphysics está basada en un conjunto 

de marcos (frames). Cada marco define esencialmente un conjunto de coordenadas. Excepto 

por el marco de referencia que ya viene configurado por defecto, y está basado en la malla 

original, diferentes marcos representan diferentes conjuntos de coordenadas de 

desplazamiento. Éste puede determinarse a través de la deformación del sólido, con una 

ecuación de suavizado en el fluido, o con expresiones definidas por el usuario. La interfaz de 

modelado FSI usa una combinación de las dos primeras alternativas. 

 

Todas las variables dependientes deben estar unidas al marco, y el software evalúa sus 

derivadas parciales en dicho marco. En un modelo FSI, las ecuaciones de la estructura se 

escriben con respecto al marco de referencia, mientras que las ecuaciones de dinámica de 

fluidos se definen sobre el marco espacial deformable. Cualquier ecuación escrita 
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originalmente en coordenadas espaciales (Euler) puede aplicarse sin modificación en un marco 

móvil. Así mismo, se pueden configurar las ecuaciones en las coordenadas de referencia 

(Lagrange) sobre un marco de referencia fijo. La combinación de estas formulaciones 

configura el método arbitrario Lagrange-Euler (ALE). El método ALE es adoptado 

automáticamente por el modo de aplicación, pero también se puede acceder a él como un 

modo de aplicación independiente [72]. 

 

En un modelo FSI, la deformación de la malla es parte de la solución. La precisión es 

mejorada ampliamente pues no es necesaria ninguna interpolación en la interfaz fluido–sólido 

porque el mismo código resuelve los dos tipos de sistemas físicos (estructura y fluido). De esta 

forma, la continuidad de la velocidad y la conservación de la masa pueden garantizarse. Al 

mismo tiempo, una formulación integral de la condición de contorno puede asegurar un 

balance de fuerza muy exacto en la interfaz, así como un postprocesado más preciso de 

arrastre y elevación. 

 

A pesar de todas estas posibilidades, la verdadera fortaleza de COMSOL Multiphysics es que 

la aproximación usada para el modelado FSI es extensible a cualquier otro tipo de 

acoplamientos de modelado, incluyendo mallas móviles, directamente en la interfaz de usuario 

[72]. 

 

5.2.    Metodología 
 

En COMSOL Multiphysics, la interfaz de modelado para una simulación FSI combina el flujo 

del fluido con la mecánica del sólido para capturar la interacción entre el fluido y la estructura 

sólida. 

 

El flujo del fluido es descrito por la ecuación de Navier-Stokes, que proporciona una solución 

para el campo de velocidad u. La fuerza total ejercida sobre el límite del sólido por el fluido es 

el negativo de la fuerza de reacción sobre el fluido. 

   = - *( + ( +( ) ))Tp   f n I u u  (5.1) 
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Donde p denota la presión, η es la viscosidad dinámica para el fluido, n es la normal exterior 

al límite y I es la matriz identidad. La ecuación de Navier-Stokes se resuelve en el espacio, 

mientras que para la física de la mecánica del sólido se define en el marco del material, una 

transformación de la fuerza es necesaria. Esto se hace de acuerdo con: 

  = *
d
dV
F f  (5.2) 

 

Donde dυ y dV son los factores de malla de los elementos de escala para el marco espacial y el 

marco del material, respectivamente. 

 

En COMSOL Multiphysics, la interfaz de modelado para una simulación FSI proporciona las 

ecuaciones y funciones para la interacción fluido-estructura, dando solución a los 

desplazamientos, velocidad del fluido y presión del fluido.  

 

Para generar la geometría del estudio se importaron en COMSOL Multiphysics las figuras 

geométricas de los giroides. Se generó el mallado volumétrico (ver figura 19), que consistió de 

107,377 tetraedros y un total de 222,994 grados de libertad. 

  

 
Figura 19. Mallado volumétrico para la interacción fluido-estructura. 

 
En la figura 20, se muestran las condiciones de contorno que se impusieron: un empotramiento 

en los extremos de la estructura del giroide; la velocidad de entrada de fluido fue de 1 mm/s, 5 

mm/s, 10, mm/s y 15 mm/s; a la salida una presión de 0 Pa; y sin deslizamiento de fluido en 

las paredes. Se consideraron dos materiales, un polímero D,L-PLA con módulo de Young de 
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3.3 GPa y coeficiente de Poisson de 0.3; y un cerámico Hidroxiapatita con módulo de Young 

de 7 GPa y coeficiente de Poisson de 0.3[71]. 

 

 
 

 
 
Figura 20. Condiciones de frontera: A) Empotramiento del giroide, B) entrada de fluido, 

C) salida del fluido, D) Paredes sin deslizamiento de fluido. 
 

5.3.    Resultados 
 

En esta sección se presenta el análisis de velocidad de flujo para un andamio con una 

porosidad del 99%, los cálculos se realizaron con el programa COMSOL Multiphysics®, con 

elementos y modelos constitutivos, para resolver las ecuaciones de Navier-Stokes, 

considerando un fluido Newtoniano.    

 

En la figura 21, se presenta el análisis de interacción fluido-estructura para un andamio con 

una porosidad del 99%, los cálculos se realizaron con el programa COMSOL Multiphysics, 

con elementos y modelos constitutivos. La barra que se encuentra junto al andamio muestra la 

velocidad máxima y la barra siguiente muestra el esfuerzo de Von Mises. 

 

A) B)

C) D)
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Figura 21. Análisis de interacción fluido-estructura. 

 

 

En la figura 22, se presenta el análisis de la presión ejercida por el fluido para un andamio con 

una porosidad del 99%, los cálculos se realizaron con el programa COMSOL Multiphysics, 

con elementos y modelos constitutivos. La presión ejercida sobre el andamio es en la entrada 

del andamio. 
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Figura 22. Presión ejercida por el fluido.  

 

En la tabla 6, se muestran los datos obtenidos de la simulación de interacción fluido-estructura 

para diferentes velocidades de entrada. Así como los resultados de: la velocidad máxima, el 

esfuerzo de Von Mises y la presión. 

 

Tabla 6. Resultados de la simulación de interacción fluido-estructura 

Velocidad de 
entrada (mm/s) 

Velocidad 
Máxima (mm/s) 

Esfuerzo de 
Von Mises 

(Pa) 

Presión 
(Pa) 

1 1.4450 0.1151 0.0023 
5 7.0305 2.2387 0.0347 
10 14.0000 8.3844 0.1241 
15 21.0000 18.211 0.2669 

 
Claes y Heigele [73] propusieron un modelo de mecano-regulación cuantitativo a partir de los 

resultados que obtuvieron en 1999 de presión hidrostática. La formación de tejido óseo en la 

superficie de regeneración ósea ocurre para presiones menores a 0.15MPa, en cambio, la 

formación de tejido del cartílago se produce para valores mayores a 0.15MPa. Debido a que 

los valores obtenidos no exceden este límite, se puede concluir que favorecerá la creación de 

tejido óseo.   

 



UMSNH 

Maestría en Ciencias en Ingeniería Mecánica                                                                                                 FIM 

53 

Capítulo 6    Mecanoregulación en andamios para 

Ingeniería de Tejidos. 

 

6.1.    Introducción 
 

El objetivo de la Mecanobiología es precisamente entender la respuesta celular bajo una 

acción mecánica, mediado, a su vez, por otros factores que inhiben o ayudan a la reacción 

celular ante un determinado nivel tenso-deformacional. La característica esencial es el 

acoplamiento fuerte entre Biología y Mecánica, produciéndose una comunión inseparable 

entre ambas e influyendo una sobre otra.  

 

La Mecanobiología es una disciplina muy joven. De hecho, esta palabra clave aparece por 

primera vez en la base de datos PubMed en 1998 en un artículo de revisión en el Journal of 

Clinical Orthopaedic Related Research, titulado “Mechanobiology of skeletal regeneration”. 

 

Un fenómeno de importancia es la osteointegración. Se entiende por tal, la integración física 

de tejido óseo con un implante sin que aparezca entre ambos tejido fibroso. A pesar de las 

elevadas tasas de éxito que están consiguiéndose con la generación actual de implantes, 

todavía se producen fallos en la práctica clínica. Las causas de esos fallos son tanto mecánicas 

(por diseño del implante, de su superficie o del proceso de inserción quirúrgica) como 

biológicas (osteolisis y reabsorción por tensión). Una mejor comprensión de este proceso 

biológico de interacción hueso-implante es de enorme importancia para la mejora del diseño 

de los mismos. El daño ya sea parcial o total en tejidos biológicos es muy común. Puede 

deberse a una sobrecarga por encima de la resistencia del tejido en cuestión, o bien a una carga 

más o menos cíclica que produce una acumulación gradual de daño que, eventualmente, puede 

llevar a la fractura (fracturas por tensión o fatiga en el tejido óseo o muscular por ejemplo) 

cuando dicho daño no se repara con la rapidez suficiente en el proceso habitual de 

remodelación. 
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Tras una fractura global se activan procesos de reparación tisular (cicatrización, consolidación 

ósea, etc.). La fractura ósea, por ejemplo, es uno de los agentes de mayor incidencia social y 

económica dentro del ámbito sanitario en las sociedades desarrolladas. Un mejor 

entendimiento de la influencia del ambiente mecánico en el proceso de consolidación ósea 

permitiría reducir el periodo de rehabilitación y el diseño de protocolos específicos para los 

pacientes, con el consecuente interés económico y social. 

 

Otro problema que afecta a millones de personas en el mundo es la artrosis que, inducida por 

la acumulación de daño en el cartílago articular, deriva en ocasiones en la aparición de 

defectos condrales. La regeneración natural del cartílago es muy reducida, siendo de especial 

relevancia conseguir un mejor entendimiento del ambiente mecanobiológico en el que éste se 

desarrolla con objeto de mejorar los protocolos de tratamiento y terapias como la 

microfractura ósea, mosáicoplastia e ingeniería tisular en general. 

 

En particular, la simulación matemática de estos procesos permite establecer predicciones 

sobre resultados que pueden durar años en producirse y cuya evaluación experimental es muy 

costosa y a veces imposible. En la actualidad, se está haciendo un esfuerzo relevante 

multidisciplinar entre biólogos, médicos e ingenieros para establecer modelos 

mecanobiológicos fiables y útiles en la práctica clínica. Éstos permitirán conseguir un mejor 

entendimiento de los patrones de comportamiento de los tejidos vivos, de la influencia de 

patologías determinadas y del efecto de fármacos sobre un proceso celular concreto, y con ello 

plantear protocolos de experimentación de forma más dirigida y menos costosa. Los 

problemas más graves en estos casos, en lo que a un modelado y resolución se refiere, son la 

existencia de múltiples problemas acoplados con muy distintas constantes de tiempo, la fuerte 

relación micro-meso-macro, con varias escalas espaciales a correlacionar y, finalmente, la 

poca información disponible para validar los modelos desarrollados, junto a la fuerte 

variabilidad de los parámetros implicados. 

Los estímulos mecánicos pueden inducir a remodelación de fractura o alterar los caminos 

biológicos.  
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La mecanobiología describe los mecanismos por el cual los procesos biológicos son regulados 

por señales que son inducidas por las cargas mecánicas en las células. Cuando los mecanismos 

de formación de tejidos mecánicamente regulados son entendidos y bien definidos a nivel 

celular, las condiciones fisiológicas y los agentes farmacológicos pueden desarrollarse y 

utilizarse para prevenir la inconsolidación ósea y además, para ayudar a acelerar la reparación 

de fracturas y restaurar la función óptima. Los modelos computacionales están teniendo un 

efecto profundo en la investigación científica. Muchos procesos biológicos, incluyendo la 

remodelación del hueso, son tan complejos que la experimentación física consume demasiado 

tiempo, son muy caras o imposibles. Como resultado de ello, los modelos matemáticos que 

simulan los sistemas complejos son más utilizados.  

 

En mecanobiología, los modelos matemáticos se han desarrollado y usado junto con 

experimentos in vivo e in vitro para determinar cuantitativamente las normas que rigen los 

efectos de la carga mecánica en las células, la diferenciación en tejidos, el crecimiento, la 

adaptación y el mantenimiento de los huesos. Las perturbaciones mecánicas son aplicadas a la 

geometría del modelo, y el medio ambiente mecánico es calculado usando el método de 

elementos finitos. 

 

Los algoritmos de mecanoregulación se propusieron para investigar la influencia de los 

estímulos mecánicos en la diferenciación de los tejidos durante la curación de hueso. 

 

Los algoritmos de mecanoregulación necesitan ser validados contra los datos directos in vivo. 

La validación podría ayudar tanto a la comprensión de la biología básica como en la 

regeneración ósea y en el desarrollo de protocolos de tratamiento clínico para la curación de 

fracturas, adicionalmente, los modelos validados pueden ser útiles en el diseño de nuevos 

experimentos [74]. 
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6.2.    Mecanobiología 
 
El principio de mecanobiología es que los procesos biológicos celulares son regulados por 

señales, generadas por cargas mecánicas [75].  

 

La mecanobiología computacional determina las leyes cuantitativas que gobiernan los efectos 

de las cargas mecánicas en la diferenciación de tejidos, crecimiento, adaptación y 

mantenimiento. Las consideraciones del modelo incluyen: la aplicación de fuerza en los 

limites, una fuerza de transmisión a través de la matriz del tejido, mecanopercepción y la 

transducción por células, la expresión génica celular, y la transformación de las características 

de la matriz extracelular. Todas estas partes son combinadas en un modelo de simulación 

computacional. Estos modelos pueden ser representados por variables, parámetros y relaciones 

matemáticas. Algunas de éstas son conocidas o pueden ser medidas (por ejemplo, morfología, 

propiedades mecánicas del tejido, características de las cargas externas), y otras son estimadas. 

 

6.3.    Modelos mecanobiológicos 
 
Respecto a los procesos biológicos, involucrados para curar el hueso, la experimentación física 

es muy compleja, consume demasiado tiempo, es cara o imposible. Como resultado, los 

modelos matemáticos llegan a ser cada vez más importantes. El modelo de elemento finito fue 

el primero en biomecánica ortopédica en 1972 para evaluar el esfuerzo en huesos humanos 

[76,77]. 

 

Los modelos de elemento finito se han utilizado, por ejemplo, para el diseño y análisis de 

implantes, para investigar la dependencia del tiempo en el proceso de adaptación en los tejidos 

[78,79]. Para lograr esto, han sugerido teorías en términos de algoritmos por computadora. 

Algunos algoritmos propuestos con respecto a la diferenciación del tejido y la sanación del 

hueso se describen a continuación. 

 

La mayoría de las fracturas sanan a través de curaciones indirectas o secundarias. En una 

fractura el cartílago se forma dentro de la misma, que se calcifica y se reemplaza por hueso 
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inmaduro, que luego es remplazado por hueso maduro. Esta secuencia de diferenciación de los 

tejidos se sabe que es sensible al medio ambiente mecánico local en el tejido. Sin embargo, los 

mecanismos de mecano transducción no son bien entendidos. 

 

El crecimiento, la adaptación, y remodelación de los tejidos son causados por los procesos 

activados en el interior del tejido. Estos procesos son ejecutados por células. Los procesos se 

involucran cambiando el tejido de un fenotipo a otro, o por reemplazar todo junto; de 

cualquier manera una nueva población de células se convierte en residente en el lugar donde la 

diferenciación ha ocurrido. En el sentido matemático, se considera un dominio lleno por 

tejidos biológicos como un reactivo continuo [80]. 

 

Un tipo de célula que es fundamental para este proceso es la célula madre. De acuerdo a 

Bianco y Robey [81], el concepto de célula madre se originó a principios del siglo XX. Los 

investigadores recientemente han intentado dilucidar lo que controla la diferenciación de la 

célula madre. Se ha sugerido que los estímulos químicos y mecánicos pudieran controlar la 

diferenciación de la célula madre en un esqueleto adulto (también llamadas células  

mesenquimales) en cualquier tejido fibroso conectivo, tejido del cartílago, hueso o tejido 

adiposo [82]. Muchos investigadores han intentado establecer una relación entre las fuerzas 

mecánicas de un tejido no diferenciado y el final fenotipo formado. Sin embargo, todos parten 

de la teoría de Pauwels [83].     

 

En 1960, Pauwels propuso el primer marco teórico riguroso el cual los efectos de las fuerzas 

mecánicas sobre los caminos o rutas que un tejido sigue para diferenciarse ocurren con la 

deformación mecánica de los tejidos [83].  

 

Pauwels, fue el primero que propuso un concepto basado en la presión hidrostática y 

deformación cortante octaédrica para relacionar la formación del tejido fibroso y formación 

del cartílago en la cura de la fractura. Este concepto fue desarrollado en una formulación 

matemática por Carter et al. (1988) [84], y extendido para incluir la formación del hueso en 

función de los mismos estímulos mecánicos. Después Claes & Heigele (1999) [73], han 

refinado este concepto para cuantificarlo y validarlo con análisis de elemento finito. Otro 
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concepto fue propuesto por Prendergast et al. (1997) [85], basado en esfuerzos cortantes 

hechos por la naturaleza bifásica de los tejidos: la fase solida compuesta de colágeno y la fase 

fluida del líquido intersticial. Propusieron dos estímulos biofísicos: la deformación cortante 

octaédrica para la fase sólida y la velocidad de flujo para la fase del líquido intersticial. 

 

En la fig. 23 se muestra el modelo de mecanoregulación propuesto por Prendergast et al. 

(1997) [85], y validado por Lacroix y Prendergast 2002 [86], este algoritmo se diseñó para el 

sanado de una fractura ósea, no para andamios, aún así se intenta relacionar los niveles de los 

estímulos en la superficie del andamio, comparándolos con este algoritmo. De acuerdo con 

este algoritmo, la diferenciación de las células madre depende de la magnitud de la velocidad 

del fluido y la deformación cortante octaédrica respecto del tiempo. 

 

 

 
Figura 23. Diferenciación de las células madre dependiendo de la magnitud de la 

velocidad del fluido y la deformación cortante octaédrica. [85]. 
 
 
 
De acuerdo con el algoritmo de Lacroix y Prendergast 2002 [86], la diferenciación del tejido 

es función de las magnitudes de deformación octaédrica (γ) y velocidad del fluido (υ) según la 

siguiente ecuación: 

 

 S
a b
 

   (5.3) 
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Donde los valores de las constantes, a = 0,0375% y b = 3μms-1 son parámetros obtenidos 

experimentalmente. 

 

El valor que se obtiene de S, da información sobre el tipo de tejido que se obtiene con el 

tiempo. 

 

Hanna Isaksson et al. (2007) [87], simuló por separado los efectos de la deformación 

deviatorica, la presión hidrostática y la velocidad del fluido, optimizando un rango de valores 

para obtener el algoritmo de mecano-regulación. La deformación deviatorica se calcula basada 

en las deformaciones principales de acuerdo a la ec. 5.4, donde: 0y  es la deformación 

deviatorica, y  es la deformación principal en las direcciones 1(x), 2(y) y 3(z).  

 

      2 2 2
0 1 2 2 3 3 1

1
3

y             (5.4) 

 
 
Los límites para el algoritmo se muestran en la fig. 24. en la cual se establecen rangos para la 

reabsorción, hueso maduro, hueso inmaduro, cartílago y tejido conectivo. 

 
 

 
 

Figura 24. Rango de valores propuestos por Hanna Isaksson para la deformación 
deviatorica[87]. 

 

Para lograr esto, analizó y comprobó sus resultados con datos experimentales reportados por 

Bishop et al. (2006) [88], realizados in vivo en tibias de ovejas, a las cuales se les aplicaron 

cargas a torsión, tensión y compresión a diversos tiempos y se obtuvieron histologías cada 4 

semanas para ver la evolución de la fractura ocasionada ex profeso. Después de haber 
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analizado los resultados de sus simulaciones y los datos experimentales validó su modelo. Por 

lo cual podemos asumir que el modelo propuesto es también válido para simular la formación 

de hueso en nuestros andamios. 

 

6.4.    Metodología 
 
Para realizar el análisis de mecanoregulación en los andamios propuestos, se procedió a 

exportar con formato STL e importar en COMSOL Multiphysics, cada una de las geometrías 

de los giroides, donde se generó el mallado volumétrico (ver figura 25) que consistió de 34, 

013 elementos tetraédricos.  

 

 
Figura 25. Detalle de la malla volumétrica 

 

En la figura 26, se muestran las condiciones de contorno que se impusieron: un empotramiento 

en un extremo de la estructura del giroide, y un porciento de deformación de 0.33%, 0.5%, 

2%, y 5%. 

 

Para el análisis de elementos finitos se implemento en COMSOL, el modelo de 

mecanoregulación de Hanna Isaksson [87], que es un modelo mejorado de Damien Lacroix 

[86]. 
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Figura 26. Condiciones de frontera. 
 
 

6.5.    Resultados 
En esta sección se presentan ejemplos de análisis estructural para dos andamios D,L-PLA 

reportados por Olivares [20] con una porosidad de 70%, una velocidad de fluido de 0.1mm/s y 

una deformación impuesta de 0.5% (ver figura 27).  

 

 
Figura 27. Mapa de colores de los estímulos de perfusión (0.1mm/s) en superficies de 
áreas: a) Gyroid_70, b) Hexag_70L, c) Hexag_70T, d) Gyroid_RG, e) Gyroid_LG. (Andy 
L. Olivares[20]). 
 

En nuestro caso hemos considerado una porosidad de 99%, basándonos en el tamaño de poro 

óptimo para la formación de hueso, las mismas propiedades mecánicas del D,L-PLA y una 

deformación de 0.5% (ver figura 28). 

 

% Deformación

Empotramiento
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Para el D,L-PLA se encontró que la mejor distribución para la formación de hueso maduro e 

inmaduro se presenta con una deformación del 0.5%. En la fig. 28, se muestra el 

comportamiento de la deformación deviatorica, con respecto al porciento de deformación. En 

la fig. 28a) se muestra la deformación total en la superficie del andamio, en la fig. 28b) se 

muestra el área donde habría reabsorción de acuerdo al rango obtenido por Hanna Isaksson 

[87] de 0-5X10-5 mm, en la fig. 28c) se muestra el área donde habría formación de hueso 

maduro de acuerdo al rango obtenido por Hanna Isaksson [87] de 5X10-5 -0.0005mm, en la 

fig. 28d) se muestra el área donde habría formación de hueso inmaduro de acuerdo al rango 

obtenido por Hanna Isaksson [87] de 0.0005-0.015mm, en la fig. 28e) se muestra el área 

donde habría formación de cartílago de acuerdo al rango obtenido por Hanna Isaksson [87] de 

0.015-0.05mm, en la fig. 28f) se muestra el área donde habría formación de tejido conectivo 

de acuerdo al rango obtenido por Hanna Isaksson [87] de 0.015mm en adelante. 

 

 
Figura 28. Mapa de colores y distribución de tejidos para un giroide con 99% de 

porosidad y deformación 0.5% 
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En dicha comparación de estudios se puede observar que se tiene congruencia en los 

resultados obtenidos en la presente tesis con los obtenidos por Olivares [71]. Andy Olivares 

[71] encuentra una distribución de hueso y cartílago para un giroide de 70% de porosidad, 

mientras que para el giroide de 99% de porosidad del presente estudio se muestra hueso en sus 

formas madura e inmadura, además de reabsorción. Cabe aclarar que la diferencia de 

porosidad puede influir en los resultados, así como también la diferencia en los modelos de 

mecanoregulación, es decir, que el modelo de Damien Lacroix [86] utilizado por Olivares [71] 

y el modelo de Hanna Isaksson [87] presentan diferencias en su implementación y la forma de 

distinguir los tejidos. Hanna Isaksson [87] distingue entre hueso maduro, hueso inmaduro y 

cartílago; en tanto que, Lacroix [86] únicamente lo hace para hueso y cartílago. No obstante 

podemos considerar que los resultados obtenidos son aceptables. 
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Capítulo 7    Conclusiones y recomendaciones 
 

7.1.    Conclusiones 
 
Como conclusiones derivadas del presente trabajo de tesis, se pueden mencionar las 

siguientes: 

 

 En el análisis de flujo en el bioreactor. Podemos observar que para la geometría 1 y 2 

el máximo esfuerzo cortante obtenido fue de 0.087 y 0.08 Pa respectivamente, cuyos 

valores sobrepasan el límite reportado por Porter [3], quien declara que se asocia la 

muerte celular en un andamio, con un esfuerzo cortante de 5.7 X 10-2 Pa; por lo que 

podemos esperar que dichos bioreactores induzcan a la apoptosis, es decir a la muerte 

celular.   

 El modelo de interacción fluido-estructura muestra que para valores de velocidad de 

fluido de 1 mm/s a 15 mm/s, la presión máxima es de 0.2669 Pa, valor muy por debajo 

al límite de 0.15 MPa para la formación de tejido óseo en la superficie de regeneración 

ósea propuesto por Claes y Heigele [73]. Debido a que los valores obtenidos en el 

presente estudio, no exceden este límite, se puede concluir que favorecerá la creación 

de tejido óseo.   

 De los dos materiales, un polímero D,L-PLA con módulo de Young de 3.3 GPa y 

coeficiente de Poisson de 0.3; y un cerámico Hidroxiapatita con módulo de Young de 7 

GPa y coeficiente de Poisson de 0.3, analizados con el modelo de mecanoregulación 

por deformación deviatorica, se observó que ambos materiales inducirían la formación 

de tejido óseo maduro e inmaduro al inducir una deformación del 0.5% a 2%.  

 La mejor combinación de condiciones para la formación de hueso en el bioreactor 

propuesto son: Que el bioreactor tenga un diámetro mayor a 1 cm a la entrada, se 

induzca una deformación de entre 0.5% a 2% y la velocidad del fluido en los andamios 

esté comprendida entre 1 mm/s y 15 mm/s. 
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7.2.    Recomendaciones y/o trabajos futuros 
 

 Fabricar el bioreactor, y ponerlo en producción de tejidos óseos. 

 Realizar una validación experimental, con micro-velocímetro por imágenes de 

particulas, para visualizar el flujo del medio de cultivo celular. 

 Cultivar células osteoblásticas en los andamios propuestos para verificar su viabilidad 

y la expresión de marcadores específicos como la osteocalcina. 

 Probar con diferentes geometrías. 
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