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Resumen 

 

El enfoque actual en la ingeniería de tejido óseo requiere biomateriales reabsorbibles que 

promuevan la formación de hueso y conserven al mismo tiempo estabilidad mecánica. Inicialmente, 

se analizó la influencia de tres niveles de sustitución Tipo B con carbonato en la red de cristalina de 

la hidroxiapatita, evaluando la resistencia mecánica y la tasa de degradación. Se ha escogido el 

método de síntesis por vía acuosa inversa para tres polvos con contenidos de carbonato entre 4 y 

6% en peso y uno sin sustituir. Se empleó fluorescencia de rayos X (FRX), análisis (C-S), infrarrojo TF, 

difracción de rayos X, TGA-DTA y MET para investigar la composición química, el tipo de sustitución, 

el comportamiento térmico y la morfología de los polvos. Se conformaron piezas en forma de disco 

mediante prensado uniaxial y fueron sinterizadas en flujo de Argón/CO2. Las temperaturas máximas 

de tratamiento térmico (750, 780 y 850 °C) fueron seleccionadas para obtener niveles de porosidad 

similares en las diferentes composiciones. El material con mayor sustitución de carbonato (C4-T, 

5.3% en peso) presentó mayor resistencia a la compresión y velocidad de disolución que los otros 

materiales, lo que demuestra el efecto beneficioso de la sustitución de tipo B en materiales para la 

reparación ósea. 

 

En segundo lugar, se fabricaron plataformas de crecimiento celular porosas mezclando polvos de C4 

con un 30% en peso de NaCl como agente porogénico. Después de la sinterización es retirado 

mediante lixiviación en agua, encontrando estructuras con tamaños de poro entre 200-400 µm. Las 

estructuras porosas disminuyeron su resistencia mecánica aún presentan valores que permitirían 

tener estabilidad mientras se llevan a cabo los procesos de reabsorción y colonización por células 

osteoblásticas, propios de un material para injertos óseos. Posteriormente se realizó la infiltración 

de una solución ácida al 3% peso/volumen de quitosano, un biopolímero que se plantea como una 

estrategia para que las plataformas puedan ser cargadas con antibiótico y posteriormente liberarlo 

con el fin de prevenir la adhesión de bacterias. El antibiótico empleado fue sulfato de gentamicina, 

el cual tiene un efecto de amplio espectro sobre bacterias, la relación empleada fue 1 a 3 

(antibiótico/quitosano), encontrando que las plataformas de crecimiento celular cargadas con 

sulfato de gentamicina liberan durante las primeras 24 h gran parte del antibiótico, lo cual es 

adecuado para la prevención de adhesión de bacterias y posterior aparición de infecciones 

postoperatorias. 

 

Finalmente, se realizó la evaluación de interacción con células osteoblásticas de las plataformas de 

crecimiento celular mediante ensayos de citotoxicidad, proliferación y adhesión celular 

encontrando que la combinación de ion carbonato y estructuras porosas es una excelente 

alternativa, ya que no generan productos tóxicos, promueven la actividad celular y se convierten en 

una superficie sobre la cual las células pueden adherirse. De acuerdo, con las características y 

resultados obtenidos para las plataformas de crecimiento celular de hidroxiapatita tipo B (C4-

T)/quitosano cargadas con sulfato de gentamicina, estas pueden convertirse en una gran alternativa 

para la regeneración ósea con prevención de infecciones postoperatorias comunes como la 

osteomielitis. 
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Palabras clave: Plataformas de crecimiento celular, Hidroxiapatita carbonatada, Degradación in 

vitro, Propiedades mecánicas, Quitosano, Liberación de antibióticos. 

 

Abstract 
 

The current approach in bone tissue engineering requires resorbable biomaterials that enhance 

bone formation while maintaining sufficient mechanical stability. First, the influence of three levels 

of B-type carbonate substitution in hydroxyapatite lattice on mechanical strength and degradation 

rate is analyzed. The inverse aqueous route has been selected as a synthesis method of three 

powders with carbonate substitution between 4 and 6 wt.% and other one unsubstituted. X-ray 

fluorescence (XRF), (C-S)-Analysis, FT-Infrared, X-ray diffraction, DTA-TG and TEM were used to 

investigate chemical composition, type of substitution, thermal behavior, and morphology of the 

powders. Disc shaped specimens were processed by uniaxial pressing and sintering in argon/CO2 

flow. Maximum temperatures of thermal treatment of 750, 780 and 850° C were selected to obtain 

similar porosity levels for the different compositions. The highest carbonate substituted material 

(C4-T, 5.3 wt.%) presented higher compressive strength and dissolution rate than the other 

materials showing the beneficial effect of B-type substitution in materials for bone repair.  

 

Secondly, porous cell growth platforms were fabricated using C4 powders with 30% wt. NaCl as a 

porogen agent. After sintering, the NaCl was leached in water, resulting in structures with pore sizes 

ranging from 200 to 400 µm. Despite a reduction in mechanical resistance, these platforms exhibited 

values conducive to stability during the processes of resorption and colonization by osteoblastic 

cells, characteristics typical of materials for bone grafts. 

 

Subsequently, an acid solution of chitosan (3% wt./vol) was infiltrated—a biopolymer proposed as 

a strategy for loading the platforms with antibiotics, specifically gentamicin sulfate, to prevent 

bacterial adhesion. The antibiotic/chitosan ratio employed was 1:3, and it was observed that the 

cell growth platforms loaded with gentamicin sulfate released a significant amount of the antibiotic 

within the initial 24 hours. This release profile is advantageous for preventing bacterial adhesion 

and the subsequent onset of postoperative infections. 

 

In conclusion, the interaction assessment with osteoblastic cells was performed for the cell growth 

platforms through cytotoxicity, proliferation, and cell adhesion assays. The findings indicate that the 

combination of carbonate ions and porous structures serves as an excellent alternative, as they do 

not generate toxic by-products, promote cellular activity, and provide a surface for cell adhesion. 

According to the characteristics and results obtained for the hydroxyapatite type B (C4-T)/chitosan 

cell growth platforms loaded with gentamicin sulfate; these platforms could emerge as a promising 

alternative for bone regeneration with the prevention of common postoperative infections such as 

osteomyelitis. 

 



 

x 
 

Keywords: Scaffolds, Carbonated hydroxyapatite, in vitro degradation, Mechanical properties, 

Chitosan, Antibiotic release. 
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Introducción 

 

Las enfermedades asociadas a los huesos debidas al envejecimiento, traumatismos, defectos 

congénitos o extirpación quirúrgica de tumores son uno de los problemas de salud pública más 

importantes en la actualidad. El tejido óseo posee una capacidad regenerativa natural que es 

suficiente para la curación de pequeños defectos, como algunos tipos de fracturas; sin embargo, los 

defectos que exceden un tamaño crítico (típicamente >2 cm, dependiendo del sitio anatómico) no 

pueden sanar sin ayuda. Generalmente se necesita una intervención clínica específica para la 

restauración funcional y la curación completa de defectos grandes [1]. 

 

En la mayoría de los casos, se utilizan injertos óseos extraídos del propio paciente (autoinjertos). 

También se utilizan aloinjertos derivados de animales (xenoinjertos) y humanos. Los biomateriales 

sintéticos podrían evitar los riesgos inmunológicos y de enfermedades asociados a los injertos 

biológicos. Además, se pueden producir en grandes cantidades con costos aceptables y se pueden 

certificar con relativa facilidad para aplicaciones clínicas. Por tanto, uno de los principales temas de 

la ciencia de materiales es la investigación de materiales artificiales para terapias de tejido óseo [2]. 

En el campo de los materiales para regeneración ósea, se ha propuesto el uso de estructuras 

diseñadas que combinan andamios reabsorbibles, células y/o agentes reactivos como factores de 

crecimiento o antibióticos: construcciones de ingeniería de tejidos (TEC).  

 

Los fosfatos de calcio y, en particular, la hidroxiapatita, son los materiales cerámicos con mayor 

potencial como componentes de los TEC, debido a su composición química similar a la fase mineral 

del hueso presenta características importantes como biocompatibilidad, biofuncionalidad [3]. 

Adicionalmente, de acuerdo con su morfología pueden interactuar con células óseas, propiciando 

la unión y proliferación de osteoblastos (Osteoconducción) y/o estimulando la regeneración de 

hueso (Osteoinducción) [4]. Sin embargo, la hidroxiapatita presenta velocidades de reabsorción 

inferiores a otros materiales, por lo que se han empleado diferentes sustituciones iónicas en su 

estructura cristalina que promuevan la reabsorción y brinden estabilidad mecánica mientras se lleva 

a cabo la reabsorción [5]. 

 

El carbonato es uno de los iones que puede emplearse para mejorar la reabsorción de la 

hidroxiapatita, el cual de acuerdo con su posición en la red cristalina puede clasificarse en Tipo A o 

Tipo B, en esta última el ion sustituido es el fosfato tal y como se presenta de manera preferencial 

en los huesos de la mayoría de las especies[6]. La sustitución también puede lograrse durante el 

proceso de síntesis de hidroxiapatita, permitiendo obtener diferentes niveles de carbonato en el 

material que podrían modificar el desempeño del material en condiciones fisiológicas.  

 

La morfología de los materiales también juega un papel importante en la regeneración ósea, por el 

ejemplo, una estructura porosa permite una mayor área de contacto con los fluidos fisiológicos, 

acelerando la cinética de reabsorción en comparación con materiales densos. Por otro lado, una red 

porosa con tamaño e interconexión adecuada posibilita la colonización por parte de las células óseas 
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de todo el material, jugando un papel importante en vascularización y osteoinducción, claves para 

la formación de tejido [7]. 

 

Uno de los principales desafíos que se plantea actualmente en los TEC es la prevención de 

infecciones postquirúrgicas causantes de enfermedades que requieren tratamientos prolongados 

[8]. La adhesión de bacterias sobre la superficie de los implantes es la principal causa de las 

infecciones y para prevenir esto, la administración localizada de antibióticos surge como alternativa 

a los tratamientos por vía intravenosa (4-6 semanas) o dosificación oral (8-10 semanas) que 

disminuyen la calidad de vida de las personas [9]. En cuanto a capacidad de albergar y liberar 

antibióticos, la hidroxiapatita presenta algunas limitantes desde el punto de vista de enlaces 

químicos, razón por la cual es posible utilizar materiales poliméricos biocompatibles en la liberación 

localizada de antibióticos.  

 

El quitosano es un biomaterial con diferentes grupos funcionales activos que le permiten interactuar 

con una gran cantidad de sustancias químicas dentro de las cuales se encuentran antibióticos como 

el sulfato de gentamicina, capaz de atacar gran cantidad de baterías (amplio espectro) [10]. 

Adicionalmente presenta gran versatilidad en cuanto a conformado haciendo posible infiltrarse en 

estructuras porosas y posteriormente mediante procesos de difusión, hinchamiento y erosión, 

liberar el antibiótico para prevenir la adhesión de baterías de manera temprana y evitar la aparición 

de infecciones postoperatorias que generan riesgos en los pacientes que requieren regeneración 

ósea. 

 

El propósito de esta investigación es determinar si posible desarrollar un biomaterial compuesto de 

hidroxiapatita carbonatada tipo B/quitosano como plataforma de crecimiento celular con liberación 

de antibióticos para aplicaciones de regeneración ósea. Es así como el capítulo 3 contiene la ruta de 

síntesis apropiada para la obtención de hidroxiapatita carbonatada tipo B con diferentes niveles de 

carbonato y se presenta la evaluación de la influencia del ion en la estabilidad mecánica e 

interacción in vitro con fluidos fisiológicos simulados. Posteriormente, en el capítulo 4 se fabricaron 

estructuras porosas con morfologías que propicien la colonización por células osteoblásticas y de 

igual forma permitieran la infiltración de quitosano cargado con antibióticos, desarrollando así una 

plataforma de crecimiento celular para regeneración ósea. Finalmente, el capítulo 5 contiene los 

análisis de toxicidad, proliferación y adhesión de células osteoblásticas, carácter bactericida y 

capacidad de ser un sistema de liberación de antibióticos [10]. 
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1. Marco teórico y estado del arte 

 

En este capítulo se expondrán los conceptos teóricos y el estado del arte de la literatura existente 

en cuanto a hidroxiapatita y sustitución iónica con el ion carbonato, fabricación de estructuras 

porosas, uso de quitosano en ingeniería de tejidos y la importancia de la liberación de antibióticos 

en las plataformas de crecimiento celular. 

 

1.1. Hidroxiapatita 

 

La HA es un fosfato de calcio de composición estequiométrica Ca10(PO4)6(OH)2, que corresponde a 

una relación molar calcio/ fósforo (Ca/P) de 1.67 [11]. El interés de este compuesto es que tiene una 

composición similar a la de los constituyentes inorgánicos del hueso. Si bien existen registros que 

datan del siglo XVIII, desde la década de 1950 se encuentra amplia literatura acerca de sus métodos 

de obtención (naturales y sintéticos), propiedades y aplicaciones en implantes dentales y óseos, 

liberación de antibióticos e ingeniería de tejidos [12]. El interés en este material se debe a sus 

propiedades biomiméticas que consisten en su capacidad de osteointegración, fenómeno en el cual 

las células óseas (osteoblastos) se adhieren sobre su superficie y absorben la HA para producir un 

tejido nuevo [13]. 

 

La hidroxiapatita estequiométrica es un material cerámico que contiene iones fosfato, calcio e 

hidroxilo con porcentajes en peso de 56.77, 39.84 y 3.39 % respectivamente La HA cristaliza en el 

sistema hexagonal compacto con parámetros de red a=9.4225 Å y c=6.8850 Å [14] y una distribución 

de la celda unitaria como se representa en la Figura 1-1, en la cual los iones hidroxilo se encuentran 

en las esquinas del plano basal proyectado y se organizan a intervalos equidistantes [la mitad de la 

celda (3.44 Å)] a lo largo del eje perpendicular al plano basal y paralelo al eje c. Seis de los diez iones 

Ca2+ en la celda unidad están asociados con los hidroxilos en estas columnas en particular. Un grupo 

de tres iones Ca2+ que describe un triángulo, que rodea el grupo OH, se encuentra en z = 0.25 y el 

otro de tres se encuentra en z = 3/4. El fosfato de seis (PO4)3- tetraedros se encuentran en una 

disposición helicoidal de los niveles z = 1/4 a 3/4. La red de grupos (PO4)3- proporciona el esqueleto 

que le brinda a la estructura de apatita su estabilidad [15,16]. 

 

 
Figura 1-1. Celda unitaria hidroxiapatita, Ca ( ), P ( ) O ( ), H ( ) modificado de [14]. 
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La estructura química de la hidroxiapatita biológica presenta una gran cantidad de sustituciones 

iónicas o impurezas tales como Na+, K+, Mg2+, Sr2+, HPO4
2-, CO3

2-, Cl-, F-, entre otros [17]. Estas 

sustituciones también pueden obtenerse durante las etapas de síntesis o procesamiento de la HA, 

modificando la morfología de los cristales, cristalinidad, solubilidad, parámetros de red, estabilidad 

térmica, estabilidad mecánica y respuesta biológica [18,19]. 

 

La interacción biológica de la HA una vez es implantada es controlada por dos macroprocesos, el 

primero corresponde al intercambio iónico con los fluidos fisiológicos que genera una degradación 

regulada por la estabilidad química del material y la agresividad del medio [20]. El segundo 

macroproceso concierne a la interacción celular, que a su vez se divide en la capacidad de generar 

un ambiente propicio para albergar células óseas (osteoconducción), en la habilidad para proliferar 

células (osteoinducción) y la posibilidad de diferenciar células madre en células óseas (osteogénesis) 

[21]. Inicialmente, en 1981 Jarcho determinó que una pequeña disolución de HA permite una mejor 

interacción con las células osteoblásticas y posteriormente se ha establecido que la 

osteoconducción es el único proceso inherente a la HA estequiométrica en su interacción biológica, 

sin embargo, la sustitución iónica se ha convertido en una alternativa para permitir que se lleven a 

cabo las otras etapas de interacción que facilitan la regeneración de hueso [22,23]. 

 

En las aplicaciones de regeneración ósea, no sólo la HA es empleada como sustituto óseo, existen 

una amplia gama de fosfatos de calcio que de acuerdo con su similitud con la composición química 

ósea son regularmente empleados, los cuales presentan una mayor solubilidad y menor tiempo de 

reabsorción en condiciones fisiológicas (pH= 7.4, T= 37 °C) que la HA (Tabla 1-1) [24]. Por este 

motivo, la hidroxiapatita ha limitado su uso en sustitutos óseos y se ha usado ampliamente como 

recubrimiento sobre prótesis metálicas. En 1993, Fayssinet et. al [15], encontró que la muy baja 

solubilidad de este material depende de diferentes factores como su composición, debido a que 

cualquier desviación de la relación estequiometria Ca/P genera una disolución mayor, un efecto 

similar es causado por la disminución de la cristalinidad y un aumento en la porosidad. 

 

Tabla 1-1. Solubilidad y tiempo de reabsorción en condiciones fisiológicas de fosfatos de calcio de 

interés en aplicaciones biomédicas [16,24]. 

Material Sigla Formula química Solubilidad a 

37°C (log Ks) 

 

Tiempo de 

reabsorción 

(meses) 

Hidroxiapatita sinterizada HA Са10(РО4)6(ОН)2 117.2 >120 

Hidroxiapatita deficiente 

en calcio (cementos) 

CDHA Ca10-x(HPO4)x(PO4)6-x(OH)2-x 

(0 < x < 2) 

85.1 6-10 

Fosfato de calcio amorfo ACP CaxHy(PO4)z·nH2O 

n = 3–4.5, 15%–20% H2O 

No 

especificada 

6-12 

Fosfato tricálcico β β-TCP β-Сa3(PO4)2 29.5 6-18 

Fosfato tricálcico α α-TCP α- Сa3(PO4)2 25.5 6-18 
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Una de las alternativas para promover la reabsorción de la Hidroxiapatita es la sustitución iónica con 

el carbonato (CO3
2-), que se encuentra naturalmente en el hueso biológico en porcentajes de 4 a 8% 

en peso, donde se puede sustituir fácilmente a los iones hidroxilo (OH-) o fosfato (PO4
3-), dando 

como resultado una apatita parcialmente sustituida conocida como hidroxiapatita carbonatada 

(HAC) [25]. 

 

1.2. Hidroxiapatita Carbonatada 

 

La hidroxiapatita carbonatada (HAC) tiene la posibilidad de tener dos tipos de sustituciones 

diferentes en el seno de la estructura de la HA llamadas apatita tipo A y apatita tipo B de acuerdo 

con el ion sustituido. En la primera los iones carbonato encuentran lugar en los sitios ocupados por 

los OH- y en la segunda ocupan las posiciones de los iones fosfato. Algunas apatitas pueden también 

presentar los dos tipos de sustitución simultáneamente, apatita mixta de tipo AB, la sustitución tipo 

B se encuentra en la fase mineral del tejido óseo [18,26,27]. 

 

1.2.1. Hidroxiapatita Carbonatada Tipo A 

 

La síntesis de hidroxiapatita carbonatada tipo A (HAC-A) fue desarrollada por Wallaeys mediante la 

reacción de Ca3(PO4) y CaCO3 a 900°C en atmósfera de dióxido de carbono, la cual necesita una 

presión de CO2 superior a la atmosférica para obtener una mayor eficiencia [28]. Bonel describió el 

proceso de sustitución de los iones hidroxilo por los iones carbonato a lo largo del eje cristalográfico 

c, de acuerdo con la reacción: 

 

Ca10(PO4)6(OH)2 + xCO2 ↔  Ca10(PO4)6(OH)2−2x(CO3)x + H2O [1-1] 

 

La reacción se inicia a 800°C teniendo en cuenta que el requerimiento más importante es que el 

dióxido de carbono sea de alta pureza y además debe tener un muy bajo contenido de humedad. 

 

Otro proceso fue descrito por Tonegawa, en el cual se utilizó síntesis hidrotermal, donde se adiciona 

a una suspensión de Ca(OH)2 mediante goteo una suspensión de H3PO4, posteriormente el 

precipitado es secado y calentado a 900°C en una atmósfera de dióxido de carbono [28]. 

 

1.2.2. Hidroxiapatita Carbonatada Tipo B 

 

El proceso de elaboración de la HAC-B comienza por la síntesis del polvo, donde el objetivo es 

adaptar todas las características físicas, químicas y estructurales del biomaterial según la aplicación 

prevista. Hay diferentes métodos para hacer la síntesis del polvo, ya sea a alta temperatura 

(hidrotermal y reacción entre CaCO3 y α-TCP) o por vía acuosa (tipo directo e inverso) [29,30]. 

 

La síntesis de la HAC-B, se hace generalmente por vía acuosa ya sea de tipo directo o inverso, ya que 

es un método sencillo y permite controlar el tamaño de grano, la distribución granulométrica 

(monomodal), morfología y superficie específica, en esta última normalmente los granos obtienen 
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una alta superficie específica de aproximadamente 50 m2/g [31], lo que favorece su densificación 

[32]. 

 

La síntesis de tipo directo consiste en agregar una solución que contiene los iones calcio en la 

solución que contiene los iones fosfato PO4
3- y carbonato CO3

2-. Este método genera algunas veces 

la precipitación de otros compuestos que no se requieren, obteniendo una apatita carbonatada 

polifásica [33]. Por otro lado, las síntesis vía acuosa de tipo inverso, consiste en agregar la solución 

que contiene los iones fosfato PO4
3- y carbonato CO3

2- a la solución que contiene los iones calcio, 

con el fin de evitar formación de elementos extraños o fases secundarias que cambian la 

composición química del material de partida. 

 

Por lo anteriormente descrito, el método más utilizado para la síntesis de los polvos de HAC-B es la 

síntesis de tipo inverso, donde es necesario controlar los siguientes parámetros: atmósfera inerte 

(para evitar carbonatación de las apatitas por el gas carbónico de la atmósfera), temperatura, pH, 

tiempo de maduración del precipitado formado, la cantidad y concentración de los reactivos (Ca, 

PO4
3- y CO3

2-) [34]. 

 

En la reacción que se presenta en la reacción [1-2], la formación de las apatitas carbonatadas tipo 

B, los iones fosfato son reemplazados por los iones carbonato. La apatita cristaliza en el sistema 

hexagonal y es isomorfa a al HAP. En la reacción “x” es la cantidad de iones carbonato sustituidos 

en los iones PO4
3 [35]-. 

 

Ca10(PO4)6(OH)2 + (CO3)x ↔ Ca10−x(PO4)6−x(CO3)x(OH)2−x  [1-2] 

 

Numerosos estudios muestran que la HAC-B es susceptible a descomponerse durante tratamiento 

térmico en aire por deshidratación (pérdida de agua) y descarbonatación (salida de los iones CO3
2- 

de los sitios B) [34]. La descarbonatación está acompañada de la formación de una o más fases 

secundarias (CaO, CaCO3 o liberación de CO2). La naturaleza de estas fases secundarias está ligada 

directamente al valor de la relación molar Ca/P de la apatita inicial, la naturaleza y cantidad de los 

iones de CO3
2-, la temperatura y la atmósfera utilizada durante el tratamiento térmico [36]. Como 

se desprende de la fórmula química de la apatita tipo B, el valor de Ca/P es superior a 1.67 cualquiera 

sea el valor de “x”. Para evitar la descomposición de la HAC-B, es necesario realizar el tratamiento 

térmico en atmósfera controlada de CO2, ya que permite estabilizar la fase inicial de la HAC-B a altas 

temperaturas y permite desplazar el equilibrio en el sentido que favorece la formación de la HAC-B 

(izquierda) [37]. Algunos autores como Lafon et. al [38], indican que la sinterización de este tipo de 

apatitas carbonatadas depende de la tasa de carbonatación y el control de la atmósfera, donde la 

presión parcial de CO2 influye directamente en la temperatura a la cual comienza la 

descarbonatación de los sitios B. Para la presión de 1 bar, la temperatura de sinterización se 

encuentra 200° C por encima de la temperatura a la presión de 10-3 bar, con lo que se concluye que 

cuanto más alta sea la presión de CO2 la temperatura a la cual comienza la descarbonatación en los 

sitios B es mayor, es decir permite tener un mayor rango de temperaturas de sinterización sin 
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descomposición [39]. Por otro lado, en cuanto a la tasa de carbonatación, a bajas tasas de 

carbonatación la temperatura a la cual comienza la descomposición será más elevada [40,41]. 

 

1.2.3. Propiedades Fisicoquímicas  

 

La HA no puede ser utilizada para aplicaciones en las cuales sea necesario soportar cargas mecánicas 

como, por ejemplo, prótesis de cadera. Comparado con los dos componentes del hueso, cortical y 

esponjoso (Tabla 1-2), la HA densa sintética puede alcanzar propiedades similares, las cuales varían 

de acuerdo con características tales como la porosidad del material, la cual es inversamente 

proporcional a la tenacidad a la fractura y la resistencia a la tensión. Otras variaciones 

microestructurales como el tamaño de grano, las impurezas, microporosidad remanente, así como 

la relación Ca/P determinan el comportamiento mecánico de este biomaterial. Sin embargo, la 

combinación entre las fases mineral y orgánica del hueso presentan un desempeño biomecánico 

difícil de lograr sintéticamente [42,43].  

 

Tabla 1-2. Propiedades mecánicas del hueso y la hidroxiapatita [44,45]. 

Material Resistencia 

a la Tracción 

(MPa) 

Esfuerzo de 

Cedencia 

(MPa) 

Resistencia a 

la Compresión 

(MPa) 

Módulo 

Elástico 

(GPa) 

Tenacidad a 

la Fractura 

(MPa.m1/2) 

Hidroxiapatita  38-48 - 500-1000 80-110 1 

Hueso Cortical  100-230 30-70 100-230 7-30 2-12 

Hueso 

Esponjoso  

10-20 - 2-12 0.05-0.5 - 

 

Los sustitutos óseos empelados en regeneración deben exhibir suficiente resistencia mecánica 

inicial y rigidez para sustituir la función mecánica del hueso dañado hasta que se regenere [46], por 

lo tanto, la influencia de la sustitución de carbonatos en el comportamiento mecánico de la 

hidroxiapatita es uno de los principales aspectos a considerar, ya que permite acelerar los procesos 

de reabsorción conservando la estabilidad mecánica. Algunos autores han reportado la mejora del 

comportamiento mecánico con la adición de carbonato, sin embargo, no existe un estudio 

sistemático en la literatura sobre niveles crecientes de sustitución de carbonato en el 

comportamiento mecánico de la hidroxiapatita. Los trabajos disponibles reportan resultados de 

desempeño mecánico de materiales HAC con contenidos específicos de carbonato, Thang et. al [37], 

realizaron comparaciones entre diferentes cantidades de carbonatación y su influencia en tensión 

de fractura en compresión diametral y tenacidad a la fractura, sin embargo, estas comparaciones se 

realizan con niveles diferentes de porosidad entre materiales, la cual influye altamente en el 

resultado final y la proporción de poros es muy elevada para poder inferir conclusiones la tenacidad 

a la fractura [47]. De igual manera, Safarzadeh et. al [48], evaluaron la influencia del ion carbonato 

en la tenacidad a la fractura de materiales con niveles diferentes de porosidad y cantidades de poros 

elevadas. Bang et al. [41] informaron valores de resistencia a la tracción determinados por la prueba 

de compresión diametral de especímenes densos. Estos autores encontraron que la resistencia del 
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material HAC con 11% en peso de sustitución de CO3 (≈ 11 MPa) era aproximadamente el doble de 

la del estequiométrico HA (≈ 6 MPa). Al tratar con andamios porosos (45% de porosidad), Landi et 

al. [41] informaron valores de resistencia a la compresión para HAC con 8.8 % en peso de contenido 

de carbonato (6.0 ± 0.5 MPa) que eran el doble que los de HA (3.1 ± 0.3 MPa). De la misma manera, 

Zhu et. al. [49] encontraron que la hidroxiapatita carbonatada tiene una mayor resistencia a la 

flexión que la HA no sustituida debido a la superficie de fractura densa y uniforme sin grietas 

evidentes. De lo aquí descrito se desprende que no está claro si la carbonatación de la hidroxiapatita 

influye en el comportamiento mecánico a través de una limitación de los defectos críticos a través 

de la mejora de la microestructura -sin defectos y/o grietas- o de la tenacidad del material. Para 

elucidar este aspecto, sería precisa la comparación entre materiales con microestructuras similares 

y diferentes niveles de carbonatación. 

 

La capacidad y velocidad de reabsorción, junto con su potencial osteoinductor, son las 

características biológicas fundamentales de las plataformas de crecimiento celular (Scaffold en 

terminología anglosajona) o injertos óseos. Esta es la razón por la cual las modificaciones iónicas en 

la HA se han estudiado y entre ellas la inclusión de carbonato ha demostrado acelerar este proceso, 

por ejemplo, la HAC presenta una tasa de disolución más alta en condiciones ácidas débiles (pH = 

3.5) que la de la HA [50–53], lo que explica la diferencia en la reabsorción osteoclástica entre HA y 

HAC. Al pH fisiológico o pH 7.4, se ha encontrado un comportamiento de disolución similar. En las 

condiciones ácidas creadas por los osteoclastos, la HAC se reabsorbe fácilmente, por lo que tiene 

capacidades osteoconductivas y de reabsorción más altas que la HA [54]. En consecuencia, varios 

autores han demostrado que la bioactividad de HAC es mayor que la de HA en pruebas in vitro [55] 

e in vivo [56,57]. Además, se ha sugerido que la cantidad de carbonato podría modular el 

comportamiento biológico, es decir, las respuestas de osteoclastos y osteoblastos, como lo destacan 

Ortali et al [58]. En este sentido, Miyamoto et al han demostrado la eficacia del carbonato de apatita 

en forma de gránulos [59,60] o bloques [56,61] para la regeneración ósea. Los resultados 

preliminares de la eficacia como sustituto óseo de la apatita de alto contenido en carbonato (12.0% 

en peso) desarrollada por estos autores en comparación con los de otros dos materiales disponibles 

comercialmente (con 0.1 y 5.5% en peso de carbonato) sugieren que el contenido de CO3 puede ser 

uno de los factores que gobiernan la formación y resorción ósea. Sin embargo, aunque la 

comparación histológica reportada por estos autores es importante, también hubo diferencias entre 

los tres productos comerciales analizados además de los contenidos de CO3. 

 

Spence et al [62], al comparar diferentes muestras con contenidos de carbonato de 0.1 a 2.35% en 

peso, concluyeron que la tasa de reabsorción de HAC en presencia de osteoclastos humanos 

aumentó con el aumento del contenido de carbonato. Murugan et. al [63] estudiaron la reabsorción 

de HAC en condiciones fisiológicas simuladas, evaluaron la pérdida de peso de gránulos de HAC (2% 

en peso) en solución salina tamponada con fosfato (pH = 7.2) durante 800 h, encontrando que, 

después de este período, la HAC presentó una mayor pérdida de peso (95%) que la HA 

estequiométrica (90%), lo que indica una velocidad de disolución más alta debido a la adición de 

carbonato. Se ha propuesto que la disminución de la cristalinidad de la red asociada a la presencia 
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de sustitución de tipo B es responsable del aumento de la solubilidad de HAC tanto en ensayos in 

vitro como in vivo [26]. 

 

De la discusión anterior se puede concluir que la capacidad de las hidroxiapatitas carbonatadas tipo 

B para ser reemplazadas por hueso está estrechamente ligada a su reabsorbilidad y que la inclusión 

de carbonato en la posición B de la estructura cristalina de la hidroxiapatita mejora la resistencia 

mecánica. Sin embargo, la importancia relativa de los parámetros de composición sobre la 

degradación y los comportamientos mecánicos aún no está clara. Para desarrollar sustitutos de HAC 

con propiedades adecuadas, sería necesario establecer el efecto de niveles sistemáticamente 

variables de sustitución de CO3
2- en los comportamientos biológicos y mecánicos de materiales de 

hidroxiapatita con características microestructurales similares. 

 

1.2.4. Estructuras porosas 

 

La obtención de estructuras cerámicas porosas ha permitido promover el proceso de 

osteoinducción de plataformas de crecimiento celular mediante la colonización de células 

osteoblásticas, cuyo tamaño puede variar entre 100-500 µm, adicionalmente, asegura el transporte 

de nutrientes y desechos metabólicos, el crecimiento vascular y la osteogénesis directa [64]. Hasta 

ahora, se han desarrollado mediante diferentes técnicas, tales como copiado de espumas 

poliméricas, congelación de una suspensión cerámica desde temperatura ambiente hasta 

temperaturas bajo cero grados centígrados (Freeze casting) y consolidación por compactación de 

polvos mediante presión uniaxial con posterior tratamiento térmico [65–68]. El copiado de espumas 

poliméricas permite obtener estructuras porosas interconectadas, sin embargo, la eliminación 

mediante tratamiento térmico de las preformas puede generar residuos en el material y que podrían 

ser tóxicos para las células óseas [69,70]. Por otro lado, la técnica de congelación favorece la 

obtención de estructuras laminares o poros tipo canales, los cuales no alcanzan en muchos casos 

los tamaños recomendados para promover la integración ósea [71,72]. 

 

El conformado utilizando un agente porogénico (Space holder terminología anglosajona) que genere 

y permita conservar una red de macroporos interconectados es una alternativa promisoria en la 

fabricación de plataformas de crecimiento celular, esto debido a que permite controlar la 

geometría, cantidad e interconexión de poros [73]. Se han evaluado una gran cantidad de 

formadores de poros tales como polimetilmetacrilato (PMMA), bicarbonato de amonio (NH4HCO3), 

sacarosa, almidón y cloruro de sodio (NaCl) [74]. Este último, el NaCl, se ha empleado gracias a 

características como bajo costo, baja toxicidad, amplia disponibilidad en el mercado y alta 

solubilidad en agua que permite removerlo fácilmente mediante lixiviación, adicionalmente, los 

residuos de NaCl no afectan el desempeño in vivo de las plataformas [75]. 

 

El proceso para conformación de piezas mediante Space holder puede dividirse en cuatro etapas 

principales, la primera consiste en la mezcla de polvos del biomaterial y el agente porogénico, 

posteriormente se realiza una compactación de la mezcla. Las etapas tres y cuatro, que 
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corresponden a la lixiviación y tratamiento térmico, pueden realizarse en cualquier orden, 

principalmente dependiendo de la estabilidad mecánica en verde de las piezas [76,77]. 

 

La reabsorción de plataformas de crecimiento celular también se ve favorecida por el uso de 

estructuras porosas, una mayor porosidad aumenta el área superficial y, por lo tanto, la interacción 

con fluidos biológicos y células óseas. Diez-Escudero et. al [78], evaluaron el efecto de la porosidad 

en CDHA con tasas de carbonatación de hasta el 13% en peso en un ambiente ácido con el fin de 

simular el ambiente que generan las células osteoclásticas al interactuar con un implante, 

encontrando que la nano, micro y macro porosidad tienen un efecto exponencial en la degradación 

de este tipo de materiales. Kanhed et. al [79], obtuvieron estructuras porosas entre 6-27% 

empleando grafito como agente porogénico, encontrando que los materiales con mayor porosidad 

presentaron una mayor viabilidad celular, promovida por la interacción material-célula generada 

por la mayor cantidad de sitios de interacción debido a los poros.  

 

Si bien el control de la arquitectura de las plataformas de crecimiento celular es un aspecto 

importante de acuerdo con lo explicado anteriormente, los recientes desarrollos en materiales para 

regeneración ósea requieren plataformas con funcionalización terapéutica, es decir, sistemas 

empleados para la liberación de sustancias que permitan realizar tratamientos locales de 

enfermedades óseas o patologías postquirúrgicas [80], para esto moléculas como antibióticos son 

adicionadas en proporciones adecuadas, sin embargo, las plataformas de crecimiento celular 

fabricadas con fosfatos de calcio tratados térmicamente presentan limitaciones en cuanto a 

capacidad de albergar y liberar este tipo de sustancias si se compara con los denominados cementos 

óseos [81]. De tal modo que una de las alternativas para mejorar el desempeño de estos materiales 

en la liberación localizada de sustancias activas es la incorporación de biopolímeros como el 

quitosano, aprovechando sus características físicas y químicas [82]. 

 

1.3. Materiales compuestos como plataformas de crecimiento celular 

  

1.3.1. Quitosano  

 

Algunos materiales poliméricos poseen propiedades fisicoquímicas similares a la fase orgánica del 

tejido óseo por lo que son materiales biocompatibles, biodegradables y no tóxicos, características 

que permiten su aplicación en la ingeniería biomédica [83]. Además, su facilidad de conformación 

permite fabricar diversas formas y tamaños con diferentes tamaños y cantidades de poros, lo que 

los hace materiales versátiles. Adicionalmente, pueden ser utilizados como materiales para sistemas 

de liberación controlada de fármacos. Los polímeros biodegradables más comunes son lo 

poliésteres las poliamidas, los poliuretanos, polímeros naturales como colágeno, gelatina y el 

quitosano [84]. 

 

El quitosano es un polímero natural derivado de la N-desacetilazión de la quitina Figura 1-2, el cual 

se encuentra unido a proteínas por interacciones electrostáticas formando los proteoglicanos los 

cuales organizan la matriz extracelular de los tejidos humanos [85]. Sus principales propiedades son 
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la baja toxicidad, solubilidad en ácidos diluidos tales como acético (1-3 % vol.), cítrico (3-4% vol.) y 

clorhídrico, así como en agua, alta biocompatibilidad y biodegradabilidad [86,87]. A diferencia de la 

mayoría de los polímeros sintéticos, el quitosano presenta una superficie hidrofílica que promueve 

la adhesión y proliferación celular, así como la no generación de productos tóxicos [88], debido a 

esto ha presentado un gran interés en la fabricación de plataformas de crecimiento celular 

mostrando capacidad de generar matrices mineralizadas de hueso in vitro [89] y exhibiendo 

osteocinductividad in vivo en defectos óseos creados quirúrgicamente [90].  

 

 
Figura 1-2. Estructura química del quitosano [11]. 

 

El quitosano y la hidroxiapatita son los materiales empleados en ingeniería de tejidos que presentan 

las mayores características promisorias en el desarrollo de componentes óseos y la combinación de 

estos se investigado ampliamente en diferentes aplicaciones [91]. La fabricación de compuestos 

HA/quitosano depende de variables como la naturaleza de los reactivos usados como precursores, 

la relación cerámico/polímero, el pH, la temperatura, la relación Ca/P, las dimensiones de las 

plataformas y el área de aplicación [11].Tradicionalmente, se ha empelado el material polimérico 

como matriz y partículas de HA como refuerzo, utilizando métodos como coprecipitación (Yang et. 

al [92]), evaporación del solvente (Thein-Han et. al [93]) e impresión 3D (Yousefiasl et. al [94]). 

 

La otra alternativa es emplear el material cerámico como matriz porosa y posteriormente 

aprovechar la facilidad del quitosano en solución de infiltrarse en la red de poros, una vez removido 

el solvente ha mostrado capacidad de brindarle estabilidad mecánica, así como la capacidad de 

encapsulación y liberación de antibióticos [95]. 

 

1.3.2. Liberación de antibióticos 
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La osteomielitis es una infección ósea que puede ser adquirida durante los procesos quirúrgicos 

ortopédicos. Cuando no es tratada a tiempo puede generar necrosis de las células óseas y afectar el 

sistema vascular atacando igualmente el tejido blando circundante [96]. 

 

El hueso sano normalmente tiene una alta resistencia a esta infección y esta solo ocurre cuando 

existe una larga inoculación de microorganismos, traumas con daño de hueso o por la presencia de 

cuerpos extraños como implantes o injertos. Esta infección es más propensa en pacientes con 

factores de riesgo como la diabetes, cirugía, trauma y consumo de drogas por vía intravenosa. 

Existen tres tipos de osteomielitis: hematógena, secundaria de infecciones y a partir de insuficiencia 

vascular. 

 

La principal bacteria que causa esta enfermedad es el Estafilococo Aureus (S. Aureus), la cual posee 

en su superficie una gran cantidad de patrones patógenos capaces de interactuar en los espacios 

extra e intracelulares de las células osteoblásticas. Una vez la bacteria entra en contacto con el 

hueso realiza un proceso de fijación y colonización para finalmente formar una película denominada 

biofilm que facilita la permanencia de la infección. Una de las respuestas a la presencia del S. Aureus 

es la inflamación, que conlleva muerte celular, inhibición de la regeneración de hueso (osteogénesis) 

e inducción de resorción ósea (osteoclastogénesis), cuya combinación produce la perdida de 

volumen del hueso [97]. 

 

Uno de los principales desafíos clínicos en el tratamiento de la osteomielitis es la capacidad que 

tiene el S. Aureus de alojarse en el interior de los osteoblastos, esto le permite protegerse de los 

microorganismos inmunológicos, así como de antibióticos que no pueden penetrar en la célula y 

atacar la batería [98]. Por lo tanto, el uso de sustitutos óseos que liberen antibióticos de forma 

localizada permitiría la prevención y tratamiento de esta enfermad. 

 

Los compuesto HA/quitosano han demostrado tener propiedades biológicas apropiadas y la 

habilidad de liberar medicamentos tales como antibióticos, anticancerígenos, antinflamatorios y 

factores de crecimiento [99]. La cinética de liberación depende de múltiples factores tales como 

porosidad, permeabilidad, superficie específica, degradación de la matriz, solubilidad de la especie 

y la interacción química, de acuerdo con esto, generalmente se puede dividir en tres etapas que se 

representan en una gráfico liberación (Figura 1-3). La región inicial corresponde a una liberación tipo 

ráfaga en la cual moléculas adsorbidas en la superficie de los poros más grandes, la región 

intermedia corresponde a una liberación controlada principalmente por la distribución de la 

porosidad y la tortuosidad del ambiente circundante, por último, en la tercera región se libera el 

remanente de la sustancia alojada en los poros más profundos y con mayor afinidad química con la 

plataforma [80]. 
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Figura 1-3. Regiones en cinética de liberación [80] 

 

La gentamicina es un antibiótico de amplio espectro empleado en la prevención y tratamiento de 

infecciones asociadas a implantes, ya que presenta un amplio espectro de actuación, bajo costo y 

baja de resistencia por parte de agentes patógenos en las etapas tempranas de liberación [100]. 

Este medicamento se suministra convencionalmente mediante administración oral o intravenosa, 

sin embargo, presenta una baja efectividad debido a que dificulta su llegada al punto de infección o 

posible infección en el tejido óseo y una posible intoxicación renal (nefrotoxicidad) debido al 

suministro sistemático [101]. De tal modo que las recientes investigaciones se han enfocado en el 

desarrollo de sistemas que permitan la administración local de sistemas basados en gentamicina 

con el fin de prevenir los posibles efectos adversos y asegurar su efectividad.  

 

Los reportes con respecto a los sistemas hidroxiapatita carbonatada/quitosano con capacidad de 

albergar y liberar antibióticos se han centrado en el uso de microesferas o recubrimientos sobre 

prótesis metálicas, tales como Ghuo et al [100], que fabricaron microesferas de HAC, las cuales 

presentan una mejor eficiencia en cuanto a la liberación de gentamicina comparada con la 

hidroxiapatita estequiométrica y minimizan la adhesión de baterías sobre la superficie de los 

materiales. Rajesh et. al [102], emplearon recubrimientos de HA/quitosano sobre prótesis de 

Ti6Al4V cargados con gentamicina presentando un carácter antibacterial contra el S. ureus luego de 

5 días de incubación y excelente osteocompatibilidad. Prasad et. al, cargaron gentamicina y 

alendronato de sodio en un sistema hidroxiapatita/quitosano proporcionando resistencia contra el 

S. Aureus y el E. Coli. Wers et. al [103], evaluaron la influencia de parámetros como la porosidad, 

superficie específica y tamaño de poros en la cinética de liberación de sulfato de gentamicina en un 

sistema biovidrio/quitosano, encontrando que un incremento en esos tres parámetros favorece la 

liberación del antibiótico y mejora las propiedades antimicrobianas. 
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Las oportunidades de ampliación de conocimiento en el área de plataformas de crecimiento celular 

permitieron establecer en este trabajo un punto de partida para desarrollar un biomaterial 

compuesto de hidroxiapatita carbonatada tipo B/quitosano como plataforma de crecimiento celular 

con liberación de antibióticos. Este trabajo tuvo una metodología experimental que contempló 

establecer una ruta de síntesis adecuada para la obtención de hidroxiapatita carbonatada tipo B, 

evaluar la influencia del ion carbonato y el proceso de conformación en el comportamiento 

fisicoquímico y mecánico de este biomaterial cerámico. Fabricación de estructuras porosas e 

infiltración de quitosano, que promueva la biocompatibilidad, biodegradabilidad, osteoconducción 

y osteinducción convirtiéndose en un sistema adecuado para la liberación controlada de 

antibióticos, los cuales mejoren la aceptación del sustituto óseo una vez éste sea implantado. 
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2. Objetivos 

 

Objetivo General 

 

Desarrollar un biomaterial compuesto de hidroxiapatita carbonatada tipo B/quitosano como 

plataforma de crecimiento celular con liberación de antibióticos para aplicaciones en regeneración 

ósea. 

 

Objetivos específicos 

 

• Evaluar el efecto de la concentración de ion carbonato y la proporción de agente porogénico 

en el desempeño mecánico y fisicoquímico de la hidroxiapatita carbonatada. 

• Determinar la influencia de la interacción hidroxiapatita carbonatada tipo B/quitosano en 

el comportamiento in vitro y mecánico de las plataformas de crecimiento celular. 

• Analizar el comportamiento bactericida, así como la interacción celular y la cinética de 

liberación de antibióticos de los compuestos hidroxiapatita carbonatada tipo B/quitosano. 
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3. Efecto del contenido de carbonato en las propiedades mecánicas y 

comportamiento in vitro de la hidroxiapatita carbonatada tipo-B 

 

El objetivo de este capítulo es determinar cuantitativamente la influencia de diferentes contenidos 

de carbonato en la resistencia mecánica y degradación in vitro de la hidroxiapatita carbonatada tipo-

B, para esto se ha escogido el método de síntesis acuoso indirecto debido a que este permite tener 

control sobre el contenido de carbonato y el tamaño de partícula mediante el ajuste de los 

parámetros más importantes como atmósfera, temperatura, pH y tiempo de maduración. Se 

sintetizaron tres polvos con diferentes contenidos de carbonato y un blanco sin sustitución, los 

cuales fueron caracterizados y conformados mediante prensado uniaxial, posteriormente se 

diseñaron diferentes ciclos térmicos para cada material con el fin alcanzar valores similares de 

porosidad abierta, facilitando el análisis de los resultados que pudieran verse enmascarados si las 

porosidades estuvieran muy alejadas entre sí. La estabilidad química de las plataformas fue 

determinada mediante ensayos de degradación in vitro en dos ambientes que simulan las 

condiciones a las cuales están sometidos los sustitutos óseos una vez son implantados, el primer 

ambiente simula el entorno ácido que generan las células osteoclásticas al interactuar con el injerto 

(pH<3) y el segundo ambiente simula las condiciones fisiológicas (pH=7.42 y T=37°C), lo cual permite 

evaluar la solubilidad de los materiales durante largo periodos de tiempo. 

 

3.1. Materiales y Métodos 

 

3.1.1. Síntesis y caracterización de polvos de hidroxiapatita e hidroxiapatita carbonatada tipo-B. 

 

Los polvos de hidroxiapatita fueron obtenidos mediante la síntesis acuosa por el método inverso 

desarrollado por Vignoles y optimizado por Lafon [1], en el cual una solución de nitrato de calcio 

tetrahidratado [(Ca(NO3)2).4H2O, Merck®, Alemania] es preparada en un reactor hermético con 

corriente de Argón, calentada a 90°C con un pH=9 ajustado mediante la adición de hidróxido de 

amonio [NH4OH (Merck®, Alemania)]. En otro recipiente se mezclan hidrógeno fosfato de amonio 

[(NH4)2HPO4, Merck®, Alemania] e hidrógeno carbonato de amonio [(NH4)HCO3, Alfa Aesar®, Estados 

Unidos], para ser alimentado al reactor mediante goteo hasta consumir la mezcla y un tiempo de 

maduración de 30 minutos en los cuales se sostienen las condiciones de temperatura, pH y 

agitación. En la Figura 3-1 se presenta el montaje empleado para la síntesis de los polvos. 

Finalmente, la solución es filtrada, lavada con agua desionizada, secada durante 24 h a 80°C, tratada 

térmicamente a 400°C con el fin de eliminar residuos de nitratos y tamizada a través de un tamiz de 

45 µm. 
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Figura 3-1. Esquema de síntesis mediante el método inverso 

 

El diseño de los polvos se realizó tomando como base la relación molar calcio/fósforo de la 

hidroxiapatita estequiométrica (Ca/P=1.67) y a partir de esto se formularon tres composiciones 

controlando la relación molar entre los iones carbonato y fosfato de la solución precursora. En la 

Tabla 3-1 se presentan los materiales sintetizados. 

 

Tabla 3-1. Parámetros de formulación de síntesis de los polvos 

Material Relación molar 

Ca/P 

Relación molar 

CO3
2-/PO4

3- 

HA 

1.67 

0 

C2 0.25 

C3 0.375 

C4 0.5 

 

La composición química elemental de los polvos fue determinada mediante Fluorescencia de rayos 

X con longitud de onda dispersiva (WD-XRF ARL Optim X ThermoFisher, USA) con el fin de conocer 

la relación molar Calcio/Fósforo (Ca/P), adicionalmente se estimó el contenido de carbonato a partir 

del porcentaje de carbono obtenido mediante análisis elemental de carbono en un equipo (C-S test; 

Leco, USA). El tipo de sustitución realizada por el carbonato en la estructura cristalina de la 

hidroxiapatita se evaluó con un espectrómetro infrarrojo con transformada de Fourier (FTIR-DRIFT, 

IR Tracer, Shimadzu, Japan), con el cual se analizaron las bandas características de los fosfatos de 

calcio y las vibraciones específicas de los enlaces carbono-oxígeno que varían de acuerdo con el tipo 

de sustitución. 

 

Las fases cristalinas obtenidas en la síntesis de los polvos se determinaron mediante difracción de 

rayos X usando un equipo Empyrean (PANanalytical, B.V., The Netherlands) con una fuente de 

radiación de CuKα (λ=1.540598 Å), un ángulo de barrido 2θ en un rango de 10-60° y 0.02° por paso 

con 50 s. La distorsión causada por la inclusión del ion carbonato en la estructura cristalina se realizó 

usando como patrón de referencia la carta de la hidroxiapatita estequiométrica ICDD 9-0432 a 

través del software Xpert Highscore 2.0, (PANanalytical, B.V., The Netherlands). A partir de los 
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espectros se hizo un ajuste mediante el método de refinamiento Rietveld de acuerdo con la 

metodología descrita por Ezekiel et. Al [2], usando la estructura hexagonal compacta (grupo espacial 

P63/m) de la hidroxiapatita con parámetros de red a=b= 9.4219 Å y c=6.8822 Å [104]. 

 

La influencia del contenido de carbonato en la morfología de las partículas sintetizadas se observó 

con un microscopio electrónico de transmisión (TEM, FEI Tecnai 20 G2 S-Twin 200 kV, FEI, USA), 

adicionalmente se realizó la determinación de la distribución de tamaño de partícula empleando el 

método de difracción con un láser de He-Ne con una λ=632,8 nm (Mastersizer, Malvern, Reino 

Unido) sobre muestras húmedas dispersas en alcohol isopropílico.  

 

Finalmente, con el fin de evaluar el comportamiento térmico de los polvos sintetizados y establecer 

las temperaturas de sinterización se realizó un análisis termigravimétrico (ATG) y térmico diferencial 

(ATD) ((TGA & DTA / DSC thermal analyzer, Setsys Evolution, Setaram, Francia), con una velocidad 

de calentamiento de 10°C/min hasta 1300°C en atmósfera de aire, el cual sirvió como método de 

comparación con el ensayo de contenido de carbono en la región entre 400-850°C donde ocurre la 

descomposición del ion carbonato. 

 

3.1.2. Conformado y sinterización de piezas 

 

El procesamiento para la fabricación de las piezas sinterizadas se realizó en tres etapas: preparación 

de la materia prima, conformado y tratamiento térmico de consolidación. Inicialmente, los polvos 

fueron acondicionados con el fin de romper aglomerados propios del proceso de síntesis mediante 

atrición en un molino vertical con jarro y bolas de circona durante una 1 h a 1800 rpm en alcohol 

isopropílico, luego de esto se realizó nuevamente un análisis de distribución de tamaño de partícula 

con los mismos parámetros empleados para los polvos sintetizados. Por último, la dispersión de 

polvo en alcohol isopropílico fue secada a 65°C durante 24 h, macerada y tamizada a través de una 

malla de 100 µm.  

 

El método seleccionado para el conformado de piezas fue el prensado uniaxial, para lo cual en la 

segunda etapa se realizaron curvas de prensado con el objetivo de establecer las condiciones de 

procesamiento que permitieran obtener densidades en verde apropiadas sin generar defectos tales 

como desconchado o grietas. Las curvas de prensado fueron realizadas en un molde de acero 

inoxidable con diámetro de 5 mm, empleando aceite de bajo peso molecular como lubricante, 0.5 

g de cada material fueron adicionados al molde y sometidos a compresión en una maquina 

universal, con una celda de carga de 10 kN hasta alcanzar poca variabilidad en la altura de los 

comprimidos, los resultados de la optimización del procesamiento de los polvos serán presentados 

en el Anexo 1 del presente trabajo. 

 

Una vez seleccionada la presión de conformado (40 MPa) se fabricaron piezas en verde utilizando 

una prensa manual (Lordeco, Colombia), las dimensiones de las piezas se determinaron de acuerdo 

con el tipo de evaluación para el cual iban a ser empleadas tal y como se describe en la Tabla 3-2. 
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Tabla 3-2. Características físicas de las piezas en verde 

Diámetro Altura Tipo de Evaluación 

6.36 mm 
4 mm Caracterización fisicoquímica y degradación in vitro 

13 mm Caracterización mecánica 

 

Finalmente, la sinterización de las piezas fabricadas se realizó en un horno tubular eléctrico 

(Carbolite 3216, Reino Unido), con una velocidad de calentamiento de 5°C/min hasta la máxima 

temperatura y un sostenimiento de 2 h, posteriormente se empleó la velocidad mencionada 

anteriormente durante el enfriamiento. La temperatura máxima fue seleccionada específicamente 

para cada material sintetizado de tal forma que todas las piezas tratadas térmicamente obtuvieran 

valores de porosidad similares que no enmascarara el desempeño de las piezas sinterizadas. En la 

Tabla 3-3, se presentan las temperaturas para cada material y la nomenclatura que usará durante 

todo el documento para las piezas sinterizadas. 

 

Tabla 3-3. Temperatura de sinterización de piezas consolidadas para caracterización fisicoquímica 

y mecánica. 

Material Temperatura (°C) 

HA-T 800 

C2-T 780 

C3-T 780 

C4-T 750 

 

3.1.3. Caracterización fisicoquímica de piezas sinterizadas 

 

La porosidad abierta de las piezas sinterizadas fue determinada siguiendo los parámetros de la 

norma EN 1389:2003, realizando 5 mediciones por condición y reportando el promedio con 

desviaciones estándar. Las fases cristalinas, cantidad de carbonato y tipo de sustitución fueron 

evaluados con el mismo procedimiento descrito para los polvos descrito en el numeral 3.1.1. 

 

3.1.4. Evaluación mecánica de piezas sinterizadas 

 

El efecto de contenido carbonato en la integridad estructural de las piezas sinterizadas fue evaluado 

mediante compresión uniaxial bajo norma ASTM C1424 en una máquina universal de ensayos 

Shimadzu AGS-X 50kN, Japón con placas de acero y una velocidad de desplazamiento de 0.5 

mm/min. 

 

3.1.5. Estudios de degradación in vitro  

 

La degradación de los materiales sinterizados fue determinada por dos métodos que simulan 

ambientes a los que están sometidos los implantes una vez entran en contacto con los fluidos 

corporales. El primero de ellos consistió en un ensayo de degradación acelerada propuesto por Diez-
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Escudero et. Al [3], el cual simula el ambiente ácido generado por las células osteoclásticas durante 

las etapas iniciales de implantación, para esto los discos de 6.0 ± 0.02 mm de diámetro y 3.5 ± 0.1 

mm de altura fueron sumergidos en una solución ácida de 0.01 M de ácido clorhídrico (HCl, Merck 

®, Alemania) y 0.14 M de cloruro de sodio (NaCl, Merck ®) a 37°C. Antes del ensayo las muestras 

fueron secadas a 120°C hasta peso constante y sumergidas en 15 mL de solución contenida en 

recipiente de polipropileno de 50 mL, debido a que la solución no es un tampón las muestras fueron 

transferidas a otro recipiente con medio fresco. Luego de 8h las muestras fueron retiradas, lavadas 

con agua destilada y secadas a 120°C hasta alcanzar un peso constante. La pérdida de peso fue 

determinada mediante el valor promedio de tres muestras por condición (n=3) con desviaciones 

estándar. 

 

La degradación en ambiente fisiológico simulado (pH=7.42, T=37°C) fue evaluada durante 7 semanas 

para tres muestras por condición en una solución tampón de Tris-HCl, luego de intervalos de tiempo 

de 1, 3, 7 días y posteriormente cada semana, los discos fueron retirados, lavados con agua destilada 

y secados a 120 °C hasta peso constante, la pérdida de peso fue calculada de igual forma que en el 

ensayo descrito en el párrafo anterior. 

 

3.2. Resultados y discusión 

 

3.2.1. Polvos de hidroxiapatita obtenidos 

 

La composición química de los cuatro polvos sintetizados se presenta en la Tabla 3-4, la relación 

molar Ca/P determinada a partir FRX se encuentran en el intervalo entre 1.4-2.0, el cual es 

considerado como apropiado para su uso en aplicaciones biomédicas de acuerdo con su similitud a 

la apatita biológica que corresponde al 70% de la composición química de los huesos [4]. 

Adicionalmente, el contenido de carbonato de los polvos C2-C4 presentan valores en el rango de 2-

8% en peso del hueso biológico, el cual puede variar con factores como edad, función o 

enfermedades. Es posible observar una correspondencia entre la cantidad de ion carbonato y la 

relación molar Ca/P, indicando que puede existir una sustitución causada por la inclusión del 

carbonato en la estructura cristalina de la hidroxiapatita 

 

Tabla 3-4. Composición química de los polvos sintetizados 

Material 
Relación molar Ca/P 

(±0.003) 
Carbonato (% peso) 

HA 1.521 - 

C2 1.706 4.1 ± 0.2 

C3 1.722 4.6 ± 0.2 

C4 1.731 5.9 ± 0.3 
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Los espectros de FTIR presentados en la Figura 3-2 permiten identificar las bandas de los grupos 

funcionales característicos de los fosfatos de calcio OH (3570 cm-1), PO4
3- (550-570 cm-1 para ν4 y 

1020-1120 cm-1 para ν3), comparando el polvo de hidroxiapatita (HA) con el de mayor contenido de 

carbonato (C4). En este último aparecen las bandas correspondientes a los modos de vibración ν2 y 

ν3 del carbonato, cuyos números de onda determinan si el tipo de sustitución es A o B (Tabla 3-5). 

En la Figura 3-2 (b y c) no se encontraron bandas correspondientes a la sustitución tipo A, por lo que 

la única sustitución obtenida es del Tipo B, la cual es similar a la encontrada en la gran mayoría de 

apatitas biológicas y ha demostrado tener una mayor reabsorción cuando se ha empleado en 

injertos óseos [6, 7]. 

 

 
Figura 3-2. Espectro FTIR de los polvos sintetizados C4 y HA 

 

Tabla 3-5. Números de onda (cm-1) de modos de vibración ν2 y ν3 del grupo CO3
2- para apatitas 

biológicas y sintéticas. 
 

C4 CO3 Tipo B CO3 Tipo A 

ν2 CO3 874 873  878  

ν3 CO3 1448  

1470 

1445  

1470  

1542  

 

Los difractogramas de rayos x de los cuatro polvos sintetizados se presentan en la Figura 3-3, 

encontrando que todos los picos detectados corresponden a la fase hidroxiapatita sin presencia de 

fases secundarias o remanentes.  
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Figura 3-3. Espectros de difracción de rayos X de los polvos sintetizados 

 

La determinación de los parámetros de red de los polvos sintetizados y la influencia del ion 

carbonato en la red cristalina se realizó mediante el análisis Rietveld encontrando los índices de 

confiabilidad plasmados en la Tabla 3-6 y los cuales permiten cuantificar la diferencia entre los 

espectros experimentales y los ajustados. Estos parámetros son la bondad de ajuste (GOF), 

calculada mediante la relación entre el patrón de residuales ponderado (Rw) y el error esperado 

(Rexp), los cuales deben tener valores de GOF<4, Rw<10 y Rexp lo menor posible, para que el ajuste 

sea válido y los resultados obtenidos sean comparables entre sí [8]. 

 

Tabla 3-6. Índices de confiabilidad obtenidos del refinamiento Rietveld para los polvos sintetizados 
 

Rexp Rpr RW GOF 

HA 2.92 2.60 3.32 1.14 

C2 3.00 2.80 3.58 1.19 

C3 2.98 2.54 3.43 1.15 

C4 3.00 2.32 3.00 1.00 

 

Los parámetros de red encontrados mediante el refinamiento Rietveld de los polvos sintetizados y 

la influencia del contenido de carbonato es presentada en la Tabla 3-7. El parámetro a muestra una 

disminución cuando el contenido de carbonato aumenta y un comportamiento opuesto se puede 

observar para el parámetro c, el cual aumenta levemente con una mayor cantidad de carbonato, 

este tipo de distorsión es acorde con la estructura cristalina de la hidroxiapatita carbonatada Tipo 
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B, en la cual el tamaño inferior del ion carbonato comparado con el ion fosfato provoca una 

disminución progresiva del parámetro a y un incremento marginal en el parámetro c [9-11]. No 

obstante, no existe una relación directa entre los valores de los parámetros de red y el contenido 

de carbonato debido a que los parámetros de red se ven influenciados por el método de síntesis, 

presencia de sustitución tipo A, otros aniones en la red cristalina o cationes sustitutos de calcio [12, 

13]. 

 

Tabla 3-7. Parámetros de red (A) del refinamiento Rietveld de los polvos sintetizados 

  A c c/a 

HA 9.4100 (7) 6.8568 (4) 0.7287 (1) 

C2 9.3966 (9) 6.8887 (7) 0.7331 (2) 

C3 9.3897 (2) 6.8900 (5) 0.7338 (2) 

C4 9.3704 (7) 6.9060 (2) 0.7370 (1) 

 

Las imágenes de microscopia electrónica de transmisión del polvo de hidroxiapatita (HA) sin 

sustitución y la de mayor contenido de carbonato (C4) se presentan en la Figura 3-4, la HA (a) 

presenta partículas cilíndricas alargadas acordes con la morfología de polvos comerciales [10]. Por 

otro lado, las partículas de C4 (b) presentan una morfología equiaxial generada por la distorsión en 

los parámetros de la red cristalina causada por la inclusión del carbonato y el retiro de los iones 

fosfato [13]. 

 

 
Figura 3-4. Imágenes de MET de polvos de hidroxiapatita sin sustituir (a. HA) y con alto contenido 

de carbonato (b). 

 

En la Figura 3-5 el comportamiento térmico de los polvos sintetizados puede dividirse en tres etapas 

en función de los rangos de temperatura. Inicialmente entre temperatura ambiente y 400°C, los 

polvos muestran una pérdida gradual de masa debido a la evaporación de agua adsorbida y acoplada 

en la red cristalina [13]. La segunda etapa comprendida entre 400-900°C, establece una pérdida de 
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peso amplia acompañada con una reacción endotérmica grande observada en el ATD. Esta reacción 

corresponde a la descomposición del carbonato [14], la cual es observada fuertemente en el polvo 

C4, cuyo contenido de carbonato es del 5.9%. De hecho, para todos los polvos sintetizados los 

valores de pérdida de peso en esta etapa se corresponden con los contenidos de carbonato 

reportados en la Tabla 3-4. Este comportamiento confirma la necesidad de emplear una atmósfera 

controlada que reduzca la degradación del ion carbonato. Finalmente, la tercera etapa comprendida 

entre 900-1300°C corresponde a la pérdida de peso causada por liberación del ion hidroxilo [15]. 

 

 
Figura 3-5. Comportamiento térmico de los polvos sintetizados. 

 

3.2.2. Caracterización fisicoquímica y mecánica de piezas sinterizadas 

 

La porosidad determina la resistencia mecánica de los materiales con porosidades elevadas, por lo 

tanto, para evaluar el efecto del contenido de carbonato en el comportamiento mecánico de la 

hidroxiapatita se fabricaron materiales con niveles de porosidad similar, para lo cual fue necesario 

realizar experimentos previos sistemáticos del efecto de la temperatura de sinterización en la 

porosidad abierta que representó el mayor tipo de porosidad presente en las piezas tratadas 

térmicamente, encontrando temperaturas de sinterización entre 750-850°C para niveles de 

porosidad entre 50-60% como se presenta en la Tabla 3-8. De este modo los resultados de 

resistencia mecánica son afectados principalmente por la composición química. Luego de la 

sinterización (Tabla 3-8), el contenido de carbonato de las piezas sinterizadas disminuye levemente 

con respecto a los polvos utilizados para la conformación de las piezas (Tabla 3-4), aunque los 

valores continúan estando dentro de la desviación estándar de los resultados obtenidos, lo cual 

indica el efecto de la atmósfera seleccionada para la sinterización en la prevención de la 

descomposición del ion carbonato. 
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Tabla 3-8. Temperatura de sinterización, porosidad abierta y contenido de carbonato de piezas 

sinterizadas 

Material Temperatura 

°C 

Porosidad abierta 

% 

Contenido de 

carbonato (CO3)  

% en peso  

Resistencia a la 

compresión 

MPa 

HA-T 850 59.9 ± 0.2 
 

4.1 ± 1 

C2-T 780 50 ± 1 3.7 ± 0.3  5.2 ± 1 

C3-T 780 50.1 ± 0.8 4.3 ± 0.3  9.0 ± 1 

C4-T 750 53 ± 1 5.3 ± 0.3  12.5 ± 1 

 

Los espectros DRX de las piezas sinterizadas se muestran en la Figura 3-6. Para todos los materiales, 

los picos identificados son los mismos que los de los polvos sintetizados (Figura 3-3). Para las 

muestras sinterizadas, los picos son más esbeltos, lo que podría estar asociado con una mayor 

cristalinidad debido al tratamiento térmico. 

 
Figura 3-6. Espectros de difracción de rayos X de las piezas sinterizadas. 

 

Los resultados del refinamiento Rietveld de los parámetros de red para los materiales sinterizados 

se resumen en las Tabla 3-9 y Tabla 3-10. Los parámetros del índice de confiabilidad cumplen con 
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los requisitos para un buen ajuste, lo que indica que los perfiles calculados permiten la comparación 

entre los diferentes materiales. 

 

Tabla 3-9. Índices de confiabilidad obtenidos del refinamiento Rietveld para los materiales 

sinterizados 
 

Rexp Rpr RW GOF 

HA-T 3.41 3.05 4.03 1.17 

C2-T 3.44 3.49 4.57 1.33 

C3-T 3.39 3.03 4.01 1.18 

C4-T 3.62 3.51 4.46 1.23 

 

Para cada composición, el valor del parámetro a del material sinterizado (Tabla 3-10) es 

significativamente mayor que el del polvo correspondiente (Tabla 3-7) mientras que c permanece 

igual para bajos contenidos de carbonato y disminuye ligeramente para la composición C4-T 

después del proceso de sinterización. Otros autores han reportado que a medida que aumenta la 

temperatura del tratamiento térmico, el parámetro a supera el valor teórico de HA, debido a la 

aparición de la sustitución tipo A [16, 17]. Sin embargo, dicha sustitución no se evidenció en este 

trabajo, por lo tanto, la distorsión de la red observada debería deberse a otros procesos, como una 

mayor cristalización que se revela en los espectros DRX más agudos (Figura 3-6), y/o las pequeñas 

pérdidas de carbonato discutidas anteriormente. 

 

Tabla 3-10. Parámetros de red (A) del refinamiento Rietveld de los materiales sinterizados 

  a c c/a 

 HA-T 9.4261(3) 6.8892(5) 0.7308(1) 

C2-T 9.4227(4) 6.8877(8) 0.7309(2) 

C3-T 9.4000(6) 6.8866(9) 0.7326(1) 

C4-T 9.3938(3) 6.8866(6) 0.7330(1) 

 

La Figura 3-7 muestra los espectros FTIR del material de hidroxiapatita sin sustituir sinterizado (HA-

T) con la de mayor sustitución de carbonato (C4-T). Las bandas observadas son las mismas que las 

observadas en los espectros de los polvos correspondientes (Figura 3-2), con la aparición de una 

pequeña banda a 1415 cm-1, que ha sido reportada por otros autores después del tratamiento 

térmico [17], lo que revela que solo la presencia de sustitución de tipo B en el material sinterizado 

C4-T. La ausencia de sustitución de tipo A se ha asegurado mediante la selección de la atmósfera y 

las temperaturas de sinterización. De hecho, la transición de B a A en la atmósfera de CO2 se ha 

observado a temperaturas superiores a 800°C, dependiendo del contenido de carbonato [17]. 

 



 

48 
 

 
Figura 3-7. Espectro FTIR de los materiales sinterizados C4-T y HA-T 

 

Los valores de resistencia a la compresión se presentan en la Tabla 3-8 junto con las características 

microestructurales y químicas discutidas anteriormente. No se evidencian diferencias significativas 

entre los valores de resistencia a la compresión uniaxial del material no sustituido y el de menor 

contenido en carbonato (HA-T y C2-T). En las superficies de fractura de la Figura 3-8, las partículas 

de HA (a) están cerca de 200 nm y los materiales con mayor sustitución de carbonato tienen 

tamaños inferiores a 100 nm. Además, la resistencia de C3-T es significativamente menor que la de 

C4-T, por lo tanto, el aumento de resistencia observado para los dos materiales con mayor 

contenido de carbonato (C3-T y C4-T) está relacionado con el efecto intrínseco del carbonato en la 

estructura cristalina y los enlaces químicos. De acuerdo con las imágenes microestructurales 

presentadas en la Figura 3-8, no se identifican defectos singulares en la superficie de fractura para 

ninguno de los cuatro materiales, por lo que la principal responsable del inicio de la fractura es la 

porosidad abierta. Estos resultados demuestran claramente que cantidades vez mayores de 

sustitución de carbonato en la red cristalina de HA conducen a valores de resistencia cada vez 

mayores. 
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Figura 3-8. Características microestructurales de la superficie de fractura de las piezas sinterizadas: 

a) HA-T, b) C2-T, c) C3-T y d) C4-T. 

 

3.2.3. Evaluación in vitro de piezas sinterizadas 

 

Al igual que en el caso de la resistencia a la compresión uniaxial, las similitudes entre las 

características de porosidad de los materiales estudiados aseguran que los resultados de 

degradación no se vean enmascarados por diferencias microestructurales. Los resultados de la 

degradación acelerada de los materiales sinterizados en condiciones ácidas se presentan en la Figura 

3-9. No existen diferencias significativas entre las pérdidas de peso determinadas para el material 

no sustituido (HA-T) y las correspondientes a los materiales sustituidos con menor contenido de 

carbonatos (C2-T y C3-T). Por el contrario, la pérdida de peso del material con mayor contenido de 

carbonato es significativamente mayor (>30%) que la de los otros tres materiales puede estar 

relacionada con la distorsión que produce el ion carbonato en la red HA, en la que la disminución 

del parámetro a aumenta la degradación (Figura 3-9b).  
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Figura 3-9. Degradación acelerada en materiales sinterizados (n=3). Pérdida de peso en medio ácido 

durante 8 h, los grupos identificados con el mismo símbolo no son estadísticamente diferentes 

(p>0.05). 

 

Este resultado indicaría que existe un umbral de contenido de carbonato a partir del cual la 

degradación acelerada de la hidroxiapatita en condiciones ácidas aumenta significativamente. El 

proceso de disolución acelerada tiene lugar por protonación del grupo carbonato para formar ácido 

carbónico y protonación de los grupos fosfato para formar ácido fosfórico como puede observarse 

en las reacciones 3-1 y 3-2 [18, 19]. 

 

𝐶𝑂3
2− + 𝐻+ ↔  𝐻𝐶𝑂3

− + 𝐻+ ↔ 𝐻2𝐶𝑂3 3-1 

𝑃𝑂4
3− + 𝐻+ ↔  𝐻𝑃𝑂4

2− + 𝐻+ ↔ 𝐻2𝑃𝑂4
− + 𝐻+ ↔ 𝐻3𝑃𝑂4 3-2 

 

La pérdida de peso que experimentan los materiales es la suma de la disolución de grupos fosfato 

de mayor peso molecular, grupos carbonato e iones de calcio. En principio, la hidroxiapatita 

carbonatada de bajo contenido y la no sustituida muestran una pérdida de peso similar, lo que 

puede deberse a la competencia entre un ion de mayor peso molecular y uno que tiene una mayor 

solubilidad como carbonato, sin embargo, para material de mayor contenido de carbonato la 

degradación fue mayor debido a que grandes cantidades de carbonato fueron disueltas hacia la 

solución ácida. 

 

El nivel de pérdida de peso para el material C4-T (6.35 ± 0.63 % en peso) es similar al reportado (5-

8% en peso) para un cemento de hidroxiapatita carbonatada con un mayor contenido de carbonato 

(>11% en peso) y una porosidad abierta cercana al 60%, ensayado bajo las mismas condiciones 

(solución, tiempo de inmersión y número de muestra) reportadas por Diez-Escudero et al [3]. Este 

comportamiento muestra la influencia de la inclusión del ion carbonato en la red de hidroxiapatita 

sinterizada, favoreciendo su degradación y alcanzando valores similares a los obtenidos por injertos 

óseos convencionales como los cementos CDHAs (hidroxiapatita deficiente en calcio), que han 

demostrado tener una alta osteointegración [18]. 
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Los resultados de la prueba de degradación a largo plazo Tris-HCl se pueden observar en la Figura 

3-10. Contrariamente a los resultados descritos anteriormente sobre la degradación acelerada, las 

pérdidas de peso de todos los materiales sustituidos son mayores que las del HA-T no sustituido en 

todos los períodos de tiempo. Además, no existen diferencias claras entre los comportamientos de 

los tres materiales sustituidos para las etapas iniciales, hasta 30 días de inmersión, sin embargo, 

para tiempos mayores, las pérdidas de peso del material con mayor contenido de carbonato (C4-T) 

es significativamente más alta que las de C2-T y C3-T. 

 

 
Figura 3-10. Degradación in vitro en Tris-HCl para los materiales sinterizados (n=3). Pérdida de peso 

después de 7 semanas en ambiente fisiológico, los grupos identificados con el mismo símbolo no 

son estadísticamente diferentes (p>0.05). 

 

Lo anterior puede indicar que el contenido de carbonato puede controlar la tasa de degradación y 

que en cantidades altas del ion (>5 % en peso) permiten una disolución prolongada debido a los 

gradientes de concentración en las muestras después de largos tiempos de exposición. 

 

La evaluación de la degradación en materiales sinterizados permitió observar la influencia del 

contenido de carbonato en la solubilidad de la hidroxiapatita, presentando un umbral a partir del 

cual la degradación en medio ácido aumenta debido a una mayor formación de ácido carbónico y 

en ambiente fisiológico después de 4 semanas el material con alto contenido de carbonato (> 5% en 

peso) continúa disolviéndose en gran medida hasta las 7 semanas, también relacionado con una 

disminución del parámetro en la red de hidroxiapatita con inclusión de carbonato (Figura 3-10). 

 

3.3. Conclusiones 

 

• Se sintetizaron polvos de hidroxiapatita carbonatada tipo B mediante síntesis acuosa por el 

método inverso teniendo como punto de partida la relación molar estequiométrica 

Calcio/Fósforo y cuyo grado de sustitución fue modulado de acuerdo con la relación molar 

de los precursores de iones carbonato y fosfato, encontrando que la composición química 
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de los polvos obtenidos se encuentra en los rangos permitidos para su uso en implantes 

óseos y contenidos de carbonato similares al hueso biológico. 

 

• La inclusión del ion carbonato genera una distorsión en la red cristalina de la hidroxiapatita, 

determinando cambios en la morfología y el comportamiento térmico de los mismos de 

acuerdo con el contenido de carbonato, haciendo necesario el uso de una atmósfera rica en 

CO2 que permita la conservación del ion sustituto durante el tratamiento térmico. 

 

• Fue posible evaluar la estabilidad mecánica de piezas sinterizadas con porosidades similares 

para todos los materiales desarrollados, encontrando que la inclusión del ion carbonato en 

la estructura cristalina de la hidroxiapatita genera un aumento en la resistencia mecánica 

estos fosfatos de calcio. 

 

• La estabilidad química en ambientes ácidos y fisiológicos puede ser modulada de acuerdo 

con el contenido de carbonato mediante los procesos de acidificación y degradación 

controlada respectivamente, estos mecanismos son acelerados para cantidades elevadas 

de carbonato superiores al 5% en peso, y podrá favor la osteointegración una vez este tipo 

de materiales sean utilizados como injertos óseos. 
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4. Elaboración de compuestos de hidroxiapatita carbonatada tipo 

B/quitosano como plataformas de crecimiento celular 

 

La finalidad de una plataforma de crecimiento celular es sustituir al hueso mientras facilita la 

colonización por células osteoblásticas y ser finalmente reabsorbida [1]. La estrategia utilizada para 

alcanzar dichos objetivos es la generación de plataformas porosas, para lo cual en este capítulo se 

empleó NaCl como agente porogénico mezclándolo con polvos de hidroxiapatita carbonatada C4, 

los cuales presentaron los mejores resultados en cuanto a estabilidad mecánica y degradación en 

ambiente ácido y fisiológico simulado. La mezcla C4/NaCl fue procesada de manera similar a los 

polvos del capítulo 3 y el agente porogénico fue retirado del material sinterizado mediante 

lixiviación en agua. Las piezas porosas fueron caracterizadas para determinar el efecto de los poros 

en el comportamiento mecánico y químico de la hidroxiapatita. Por último, se realizó la infiltración 

de un polímero como el quitosano mediante capilaridad asistida por vacío con el fin de empelarlo 

como vehículo para una posterior carga y liberación de antibiótico, lo que busca prevenir la 

aparición de enfermedades postoperatorias como la osteomielitis. 

 

4.1. Materiales y métodos 

 

4.1.1. Interacción hidroxiapatita carbonatada/NaCl  

 

La interacción entre del agente porogénico y la hidroxiapatita carbonatada se evaluó 

preliminarmente con el fin de establecer la posible formación de líquido durante la sinterización. 

Los tratamientos térmicos han de tener lugar a temperaturas inferiores a la temperatura de fusión 

del NaCl (801°C), pero la temperatura de formación de líquido en el sistema multicomponente NaCl-

hidroxiapatita tendrá lugar a temperaturas inferiores, debido al aumento de la entropía en el 

sistema bifásico [2]. Por ello, se realizaron estudios previos de formación de líquido a la temperatura 

propuesta para la sinterización, 750°C. Para asegurar el contacto íntimo entre el NaCl y el polvo C4 

y, con ello, las posibilidades de reacción,  se empleó NaCl con tamaño de partícula inferior a 45 µm 

y se mezcló con los polvos de C4 en proporción 30/70% en peso respectivamente, se prensaron 

discos y se sinterizaron a la temperatura de tratamiento térmico, posteriormente mediante 

microscopia electrónica de barrido se analizó la morfología de superficies de fractura y las fases 

presentes fueron determinadas mediante difracción de rayos X. 

4.1.2. Obtención de estructuras porosas 

 

En la fabricación de plataformas de crecimiento celular porosas se empleó como agente porogénico 

cloruro de sodio comercial (NaCl, Merck®, Alemania), el cual fue clasificado entre 200 y 400 µm serie 

Tyler, con el fin de generar poros con un tamaño suficiente para interactuar con células 

osteoblásticas, las cuales pueden llegar a tener tamaños entre 100-500 µm [3]. 
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La mezcla de partículas de NaCl con polvos de hidroxiapatita carbonata (C4) fue realizada en seco, 

asistida con un macerador cerámico con el fin de generar una mayor cohesión entre los dos 

materiales, en esta etapa se seleccionó un 30% en peso de NaCl (C4-30), ya que proporciones 

superiores generaban inestabilidad mecánica de las plataformas y cantidades inferiores no 

generaban la cantidad suficiente de poros que permitiera una red interconectada. El método de 

conformado y el tratamiento térmico empleado para fabricación de piezas fue similar al descrito en 

el numeral 3.1.2 del capítulo 3 para el material C4-T (tratado térmicamente a 750°C). 

 

La etapa final del conformado de estructuras porosas consistió en la eliminación del agente 
porogénico mediante la lixiviación del NaCl en agua destilada a una temperatura de 80°C durante 
4h. Posteriormente, los cuerpos porosos obtenidos fueron secados a 80°C hasta obtener peso 
constante. 

 

4.1.3. Caracterización fisicoquímica, mecánica y estabilidad química de estructuras porosas 

 

La determinación de las fases cristalinas se realizó mediante difracción de rayos X, con el fin de 

asegurar la correcta eliminación del agente porogénico durante la lixiviación. Las piezas porosas se 

caracterizaron en términos de la resistencia mecánica y degradación in vitro, todos estos 

procedimientos fueron llevados a cabo de manera similar y con los equipos descritos en los 

numerales 3.1.3-3.1.5 del capítulo 3. 

 

4.1.4. Infiltración de quitosano en estructuras porosas cerámicas 

 

Una vez realizada la selección de la configuración de porosidad, se procedió a diseñar la infiltración 

del quitosano para esto se utilizó el método empleado por Rajesh et. Al [4], el cual se representa en 

la Figura 4-1. En el primer paso se emplea como solvente una solución de ácido acético al 1% en 

volumen/volumen, la cual fue calentada hasta 70°C para adicionar posteriormente el quitosano 

(Chitosan, medium molecular weight, 448877, Aldrich, Germany), en esta etapa se realizó una 

disolución de 3% en peso/volumen, la cual tuvo un tiempo de disolución de 4h y se dejó reposar 

durante toda la noche a temperatura ambiente. En el segundo paso, discos de 6 mm de diámetro y 

4 mm de altura fueron sumergidos en 10 ml de la solución viscosa de quitosano para comenzar la 

infiltración, este proceso inicialmente se produce de manera espontánea mediante el ingreso de la 

solución en la plataforma porosa por capilaridad hasta extraer el aire atrapado en los poros más 

grandes y superficiales. Posteriormente, en el tercer paso, se utilizó una cámara de vacío con el fin 

de llenar los poros más pequeños y alejados de la superficie, la infiltración asistida con vacío se 

realizó durante 15 min. 
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Finalmente, la etapa final consistió en un sumergir la plataforma infiltrada en una base fuerte (NaOH 

1M) para neutralizar el exceso de solvente, seguido por un lavado con agua desionizada y secado a 

temperatura ambiente. La plataforma de crecimiento celular infiltrada con quitosano se ha 

denominado con la nomenclatura C4 30-Q. 

 

 

Figura 4-1. Proceso de infiltración de quitosano 

 

4.1.5. Evaluación de plataformas de crecimiento celular hidroxiapatita carbonatada/quitosano 

 

El quitosano empleado para realizar la infiltración fue caracterizado por medio de un espectrómetro 

infrarrojo con transformada de Fourier (FTIR, IR Tracer, Shimadzu, Japan), con el cual se analizaron 

las bandas características de este polímero. La estabilidad química de las plataformas infiltradas se 

realizó con los procedimientos descritos en el numeral 3.1.5 del capítulo 3. 

4.2. Resultados y discusión 

 

4.2.1. Interacción hidroxiapatita carbonatada/NaCl 

 

La microestructura de los compactos sinterizados de C4-T/NaCl (<45µm) revelada por las superficies 

de fractura de se presenta en la Figura 4-2. Se observa la distribución de las partículas del NaCl en 

la matriz de hidroxiapatita carbonatada C4-T (Figura 4-2a), las cuales conservan su morfología, con 

aristas y ángulos bien definidos. No se observa la formación de una zona de reacción en las fronteras 

entre la matriz cerámica y las partículas de NaCl (Figura 4-2b). Estos hechos indican que, al menos 

de forma generalizada, no ha tenido lugar la formación de líquido. 
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Figura 4-2. Superficie de fractura de mezclas C4-T/NaCl para formación de líquido. Imágenes 
adquiridas a, a) 300 aumentos, b) 2000 aumentos 

 

Los espectros de difracción de rayos X de la mezcla NaCl (<45 µm) y polvo de C4 sinterizada 

presentados en la Figura 4-3, muestran la presencia de sólo dos fases correspondientes a la 

hidroxiapatita (PDF 9-432) y al NaCl (PDF 98-001-8189), los cuales presentan una coincidencia en los 

picos de mayor intensidad para las dos fases cerca de un ángulo 2θ de 32°, los cuales corresponde 

a la orientación (211) para la hidroxiapatita y a la orientación (002) para el NaCl, debido a esta 

coincidencia se realizó una ampliación en el intervalo entre los ángulos de 40-60°, en el cual se 

pueden diferenciar los picos de estas dos fases cristalinas y servirá para establecer la efectividad de 

la remoción del NaCl luego de la lixiviación. 

 

 

Figura 4-3. Espectro de difracción de rayos X de mezcla C4/NaCl 
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4.2.2. Caracterización de estructuras porosas  

 

La eficiencia de la eliminación del NaCl durante el proceso de lixiviación fue realizada mediante el 

análisis de las fases cristalinas presentes en las plataformas de crecimiento fabricadas. En la Figura 

4-4 se observa que en el espectro de difracción sólo se identifica la fase de hidroxiapatita y los picos 

en ángulos 2θ cercanos a 46 y 57° correspondientes al NaCl han desaparecido si se comparan con la 

ampliación del difractograma de la Figura 4-3. 

 

 

Figura 4-4. Espectro de difracción de rayos X de C4-30 luego de la lixiviación. 

  

La morfología, distribución e interconexión de los poros obtenidos se obtuvo por medio de imágenes 

de microscopía electrónica de barrido presentadas en la Figura 4-5. Los poros obtenidos conservan 

la geometría cúbica característica de las partículas de NaCl, además se encuentran parcialmente 

interconectados, como se señala en la Figura 5a, debido al contacto entre partículas de NaCl durante 

el proceso de conformación, donde se crean canales por aire atrapado entre partículas de NaCl que 

nos llenadas por la Hidroxiapatita carbonatada durante el prensado [5]. Las dimensiones de los 

poros se corresponden con los tamaños de las partículas de NaCl (200-400 µm) empleadas para la 

mezcla previo al proceso de conformado. 
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Figura 4-5. Morfología de las estructuras porosas después de la lixiviación, Imágenes adquiridas a, 
a) 100 aumentos y b) 300 aumentos. 

La estabilidad mecánica de las plataformas de crecimiento celular porosas determinada mediante 

compresión uniaxial presentó una disminución cercana al 72% respecto al material denso, como se 

presenta en la Tabla 4-1, debido a la presencia de poros en la microestructura de la hidroxiapatita 

carbonatada, lo cual es un comportamiento típico en el comportamiento mecánico de los materiales 

debido a la actuación de los poros como defectos críticos. En el caso de la hidroxiapatita, por 

ejemplo, Indra et al. [6] encontraron una disminución del 50% en la resistencia a la compresión 

cuando se generaba una porosidad del 30%, usando polimetilmetacrilato(PMMA) como agente 

porogénico. Los resultados obtenidos para la hidroxiapatita carbonatada con 30% de NaCl como 

precursor (C4-30), se encuentran dentro de los valores reportados para el componente esponjoso 

del hueso humano (2-12 MPa [7]), lo cual se espera que permita tener la resistencia suficiente 

mientras se llevan a cabo los procesos de reabsorción naturales en la regeneración ósea. 

 

Tabla 4-1. Estabilidad mecánica de estructuras porosas 

 

 

 

 

Los resultados de degradación obtenidos de los ensayos in vitro en ambiente ácido y fisiológico 

simulado de las plataformas de crecimiento celular se compararon con los obtenidos para la C4-T 

en el capítulo anterior. En la Figura 4-6 puede observarse un incremento en la pérdida de peso de 

la hidroxiapatita carbonatada producto de la porosidad generada con el NaCl, la inclusión de los 

poros conlleva una mayor área expuesta y por lo tanto se facilita el proceso de protonación de los 

grupos carbonato y fosfato en la degradación acelerada tal y como se demostró mediante las 

reacciones 3-1 y 3-2 del capítulo 3 [8, 9]. En cuanto a la degradación a largo plazo, el incremento en 

Material Resistencia a la compresión uniaxial ± D.E. 
MPa 

C4-T 12 ± 1 
C4-30 3.4 ± 0.4 
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la pérdida de peso es notorio desde el primer día de exposición, lo cual promoverá los procesos de 

disolución/precipitación que benefician la interacción con células osteoblásticas. 

 

 

Figura 4-6. Ensayos de degradación de plataformas de crecimiento celular C4-T (hidroxiapatita 
carbonatada sinterizada), C4-30 (hidroxiapatita carbonatada porosa sinterizada), a) Degradación 

acelerada (n=3), b) Degradación in vitro en Tris-HCl (n=3) 

 

4.2.3. Infiltración de quitosano en plataformas de crecimiento celular 

 

En la Figura 4-7 se presenta la caracterización mediante FTIR del quitosano empleado para la 

infiltración, se puede observar una banda fuerte en la región 3291–3610 cm−1 corresponde al 

estiramiento de N-H y O-H, así como a los enlaces de hidrógeno intramoleculares. Las bandas de 

absorción alrededor de 2921 y 2877 cm-1 se pueden atribuir al estiramiento simétrico y asimétrico 

de C-H, respectivamente, estas bandas son características típicas de los polisacáridos. La banda de 

a 1153 cm-1 se puede atribuir al estiramiento asimétrico del puente C-O-C. Las bandas a 1066 y 1028 

cm-1 corresponden al estiramiento CO [10]. 
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Figura 4-7. Espectro FTIR del quitosano comercial 

 

Los resultados de degradación obtenidos de los ensayos in vitro en ambiente acelerado y fisiológico 

de las plataformas de crecimiento celular se compararon con los obtenidos para la C4-T y C4-30 en 

la Figura 4-8. En ambos ensayos ocurrió un leve incremento en la pérdida de peso las plataformas 

infiltradas, debido a que el quitosano también interactúa con los fluidos simulados generando 

mecanismos de disolución/erosión y por ende pérdida de peso, de acuerdo con lo reportado en la 

literatura, el primer proceso que se lleva a cabo es la disolución promovido por el hinchamiento que 

sufre el polímero debido a que su parte hidrofílica es capaz de absorber gran cantidad de fluido, una 

vez se supera esta capacidad es superada, se comienza a presentar erosión del material [11]. Estos 

dos procesos son claves en la manera que será liberado el antibiótico una vez sea cargado en las 

plataformas, los cuales serán analizados en el próximo capítulo con el fin de establecer si las 

plataformas de crecimiento celular porosas de hidroxiapatita carbonatada infiltradas con quitosano 

tienen la capacidad de albergar y liberar posteriormente un antibiótico. 
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Figura 4-8. Ensayos de degradación de plataformas de crecimiento celular C4-T (hidroxiapatita 
carbonatada sinterizada), C4-30 (hidroxiapatita carbonatada porosa sinterizada) y C4 30-Q 

(hidroxiapatita carbonatada porosa e infiltrada con quitosano), a) Degradación acelerada (n=3), b) 
Degradación in vitro en Tris-HCl (n=3) 

 

4.3. Conclusiones 

 

• Se elaboraron estructuras porosas de hidroxiapatita carbonatada con el fin de promover los 

mecanismos de reabsorción e interacción con células osteoblástica, para esto se empleó 

NaCl como agente porogénico, el cual generó una red de poros cúbicos interconectados con 

tamaños entre 200-400 µm. El uso del agente porogénico no generó fases secundarias 

durante los tratamientos térmicos realizados y fue posible su eliminación completa 

mediante un proceso de lixiviación, asegurando la fabricación de plataformas de 

crecimiento de celular de hidroxiapatita carbonatada sin residuos. 

 

• Las plataformas de crecimiento celular de hidroxiapatita carbonatada presentaron una 

disminución en la resistencia mecánica a la compresión debido a la red de poros generados, 

sin embargo, siguen presentando valores acordes con los reportados para huesos 

biológicos, lo que brindaría estabilidad mecánica mientras se llevan a cabo los procesos de 

reabsorción, los cuales se verán favorecidos por el incremento en la velocidad de 

degradación de las plataformas en comparación a materiales sin poros. 

 

• Se realizó de forma efectiva la infiltración de quitosano en las plataformas de crecimiento 

celular, el cual permitirá la posterior carga y liberación de antibióticos que prevengan la 

formación de enfermedades postoperatorias como la osteomielitis causada por la adhesión 

de bacterias sobre los sustitutos óseos.  
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5. Evaluación de la interacción celular y liberación de antibióticos de 

plataformas de crecimiento celular de hidroxiapatita carbonatada tipo 

B/quitosano 

 

El objetivo de este capítulo es evaluar la interacción de las plataformas de hidroxiapatita 

carbonatada tipo B/quitosano con células osteoblásticas. La evaluación consistió en determinar si 

las plataformas pueden promover los procesos de reabsorción y regeneración ósea luego de una 

implantación. Las pruebas empleadas permitieron establecer comportamientos en cuanto a 

viabilidad (MTT), proliferación (Alamar Blue) y adhesión superficial. Adicionalmente, con el fin de 

establecer la capacidad de las plataformas de crecimiento celular de albergar y liberar antibióticos, 

se adicionó sulfato de gentamicina durante el procesamiento de infiltración de quitosano descrito 

en el capítulo 4. Posteriormente, se determinó la liberación del antibiótico en solución tampón 

salina con fosfato (PBS) en condiciones fisiológicas. Finalmente, se evaluó la capacidad de inhibir la 

adhesión de bacterias como el Estafilococo Aureus (S. aureus) mediante el halo generado alrededor 

de las plataformas de crecimiento celular una vez entran en contacto con el cultivo bacteriano. 

 

5.1. Materiales y métodos 

 

5.1.1. Evaluación de la interacción celular de las plataformas de crecimiento celular 

 

En los análisis de interacción celular se emplearon discos de 6 mm de diámetro de diferentes 

materiales (Tabla 5-1), preparados de acuerdo con los procesos optimizados descritos en los 

capítulos 3 y 4. El objeto de este estudio fue determinar la influencia del ion carbonato (HA-T y C4-

T), los poros (C4-30) y la infiltración de quitosano (C4-Q) en la interacción celular de la hidroxiapatita 

carbonatada. Como control negativo se emplearon discos Thermanox® (TMX, NUNC). Se define 

como control negativo un material diseñado para tener 100% de viabilidad celular (0% de toxicidad), 

buena proliferación y adhesión celular. 

 

Tabla 5-1. Materiales evaluados en ensayos de interacción celular 

Material Descripción Caracterización 

HA-T Material sin carbonato 
Capítulo 3, numeral 3.2.2 

C4-T Material con sustitución tipo B 

C4-30 Material con estructura porosa Capítulo 4, numerales 4.2.2 y 4.2.3 

C4-Q Material poroso infiltrado con quitosano 
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Debido a las aplicaciones propuestas para este tipo de materiales, se ha escogido el cultivo primario 

de osteoblastos fetales humanos, subcultivo 4 (HOb; Health Protection Agency Culture Collections -

HPAC- 406-05f) (Figura 5-1), de acuerdo con los protocolos de la Unidad de Investigación Clínica y 

Biopatología Experimental. Unidad Asociada al CSIC. Servicio de Anatomía Patológica. Complejo 

Asistencial de Ávila. SACYL. Jesús del Gran Poder 42. 

 

Figura 5-1. Osteoblastos humanos en cultivo (subcultivo 4) transcurridas 48 h desde su siembra, 

observados con microscopio invertido de contraste de fases (Nikon ECLIPSE TS100; 200X). 

 

El mantenimiento de esta línea celular se llevó a cabo realizando el subcultivo antes de alcanzar el 

80-90% de la confluencia, transcurrido un periodo de entre 4 y 5 días después de realizar la siembra, 

utilizando una disolución de tripsina (0.5 g/l) y ácido etilendiaminotetracético (EDTA; 0.2 g/l) en una 

solución salina balanceada de Hank [1], para liberar las uniones intercelulares y las de las células con 

la superficie de cultivo. En los ensayos de interacción celular se emplearon los siguientes medios de 

cultivo y otros reactivos: 

 

• Medio de cultivo DMEM/F12 HAM 1:1 + GLUTAMAX™ (GIBCO 31331-028), suplementado 

con penicilina/estreptomicina (SIGMA P0781) y suero fetal bovino (GIBCO 10270-098). 

• Medio de cultivo DMEM/F12 HAM 1:1 sin rojo fenol (GIBCO 11039-021), suplementado con 

penicilina/estreptomicina (SIGMA P0781). 

• Solución salina de Dulbecco tamponada con fosfato (PBS, SIGMA D8537). 

• Disolución de tripsina (0.5 g/l) y ácido etilendiaminotetracético (EDTA; 0.2 g/l) en una 

solución salina balanceada de Hank (Tripsina-EDTA; SIGMA). 

• Discos de 15 mm diámetro TMX (Thermanox®, NUNC). 

• Triton X-100 (MERCK). 

• Bromuro de 3-(4.5-dimetiltiazol-2-il)2-5 difeniltetrazolio (reactivo MTT; SIGMA). 

• Dimetil sulfóxido (DMSO; SHARLAU). 

• Reactivo Alamar Blue™ (AB, SEROTEC). 

• Disolución al 2.5% de glutaraldehído (FLUKA) en tampón sodio cacodilato 0.1 M (SIGMA). 
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5.1.1.1. Ensayo MTT para la cuantificación de la citotoxicidad in vitro. 

 

Con el objetivo de analizar la liberación de productos tóxicos, se ha realizado un ensayo MTT [2], [3]. 

El ensayo consta de las siguientes fases: 

 

• Obtención de los eluyentes o lixiviados de los materiales en medio de cultivo completo sin 

suero a 1, 2 y 7 días, tras mantener las muestras a 37 °C y en agitación durante estos 

tiempos. Se han empleado 5 ml de medio por cada muestra. Las muestras se esterilizan con 

óxido de etileno. 

• Siembra de células, utilizando medio de cultivo completo fresco, a una concentración de 

4x104 células/ml, sobre placas de 96 pocillos (100 μl de concentrado de células/pocillo). 

• Incubación 24 h a 37 °C y una atmósfera con un 5% de CO2. 

• Intercambiar el medio de cultivo por los lixiviados de los materiales, previamente recogidos 

a 1, 2 y 7 días (n=16). El tamaño muestral es de 16 (16 pocillos para cada lixiviado a cada 

tiempo), a pesar de que todos los lixiviados se han obtenido a partir de dos muestras (8 de 

cada uno de ellos). 

• Incubación 24 h a 37 °C y una atmósfera con un 5 % de CO2. 

• Retirar el contenido de los pocillos, añadiendo en su lugar el reactivo MTT. 

• Incubación 4 h a 37 °C y una atmósfera con un 5% de CO2. 

• Retirar el contenido de los pocillos y añadir 100 μl de DMSO/pocillo. 

• Lectura, con agitación de 20 s a elevada intensidad, de densidad óptica a 570 nm, con una 

longitud de onda de referencia de 630 nm. 

• A los valores de absorbancia obtenidos se les van a restar los valores medidos para el blanco, 

y se van a relativizar con respecto a los valores leídos para el control TMX, obteniendo la 

viabilidad celular relativa (%VR) con respecto a este control, a partir de la siguiente fórmula: 

 

%𝑉𝑅 =
𝐷𝑂𝑆 − 𝐷𝑂𝐵

𝐷𝑂𝐶 − 𝐷𝑂𝐵
× 100 [5-1] 

 

donde, DOS, DOB y DOC son las medidas de densidad óptica de la muestra, el blanco (medio 

de cultivo introducido en pocillos sin células) y el control, respectivamente. 

 

 

5.1.1.2. Ensayo Alamar Blue™. Análisis de la adhesión y proliferación celular sobre la superficie 

de los materiales. 

 

El objetivo de este ensayo es estudiar la evolución temporal de la proliferación celular, durante un 

periodo de 21 días, en cultivos establecidos directamente sobre la superficie de los materiales 
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mediante la utilización del reactivo Alamar Blue [4], [5]. Este ensayo permite realizar diferentes 

medidas de actividad celular a lo largo de un periodo de tiempo, debido a que el reactivo utilizado 

no resulta tóxico para las células cultivadas en contacto con el mismo. 

 

La actividad celular tiene como resultado la reducción del reactivo adicionado que vira de color, 

hecho que puede medirse colorimétricamente. 

 

En primer lugar, se ha realizado la siembra de células, a una concentración de 4x104 células/ml en 

medio de cultivo completo fresco, sobre muestras esterilizadas con óxido de etileno, en placas de 

96 pocillos (200 µl de concentrado de células/pocillo). Después de incubar estas placas durante 24 

h a 37 °C en una atmósfera con un 5% de CO2 se ha retirado el medio de cultivo, se han lavado las 

muestras con PBS, y se ha añadido en su lugar una disolución al 10% del reactivo Alamar Blue en 

medio completo libre de rojo fenol (200 µl/pocillo), que se ha mantenido en contacto con los 

cultivos durante 4 h a 37 °C en una atmósfera con un 5% de CO2. Transcurrido este tiempo, se ha 

trasvasado el contenido de los pocillos a otra placa de 96 pocillos (100 µl/pocillo; n=4), reponiendo 

medio completo fresco en las placas inicialmente sembradas (200 µl/pocillo). Por último, se ha 

realizado una lectura de densidad óptica en un espectrofotómetro Biotek ELX808IU a 570 nm, con 

una longitud de onda de referencia de 630 nm, de las muestras, restando los valores de absorbancia 

medidos para el blanco a los valores obtenidos para las distintas muestras. 

 

5.1.1.3. Análisis de los cultivos establecidos sobre la superficie de los materiales con microscopía 

electrónica de barrido. 

 

La adhesión de las células sobre la superficie de los materiales fue determinada aplicando el 

siguiente protocolo: 

 

• Siembra de células (n=1) en medio de cultivo completo fresco (4x104 células/ml) sobre las 

muestras introducidas en placas de 96 pocillos (200 µl/pocillo). 

• Incubación 24 h y 72h a 37 °C en una atmósfera con un 5% de CO2. 

• Extracción del medio de cultivo, adicionando en su lugar 1 ml por pocillo de una disolución 

al 2.5% de glutaraldehído (Fluka) en tampón sodio cacodilato 0.1 M (Sigma). 

• 4 h a temperatura ambiente en oscuridad (posteriormente las muestras se han 

conservado en oscuridad a 4 °C). 

• 2 lavados con agua destilada estéril y secado de las muestras a 37 °C. 

• Recubrimiento con oro (película de 10nm) y observación con microscopio electrónico de 

barrido (Hitachi TM1000 Tabletop). 
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5.1.2. Liberación de antibióticos 

 

La capacidad de las plataformas de hidroxiapatita carbonatada/quitosano de albergar y liberar 

antibióticos fue evaluada utilizando como principio activo gentamicina en forma de sulfato 

comercial (Gentamicin sulfate G1914, Sigma Aldrich ®), el cual tiene un amplio espectro de actividad 

antibiótica tanto para bacterias gram-negativas como gram-positivas [6], en este último grupo se 

clasifica el Staphylococcus aureus [7], cuya su adhesión es necesario evitar en etapas tempranas de 

implantación para prevenir la aparición de Osteomielitis [8]. 

La incorporación del antibiótico en el quitosano fue realizada durante su etapa de disolución de 

acuerdo con lo descrito en el numeral 4.1.4 del capítulo 4 para la infiltración del polímero. Una vez 

terminado el periodo de reposo del quitosano disuelto en la solución ácida y previo a la infiltración, 

se disolvió el sulfato de gentamicina mediante agitación magnética, en este caso se realizó una 

relación de una parte de antibiótico por tres partes de quitosano (1 a 3), esta relación fue 

seleccionada debido a que experimentalmente se encontró como la mayor cantidad de antibiótico 

capaz de disolverse por completo en la solución de quitosano. En promedio las discos de 6 mm de 

diámetro y 4 mm de espesor fueron cargados con 2-3 mg de antibiótico. 

 

La liberación de la gentamicina fue determinada mediante la inmersión de las plataformas de 

crecimiento celular en 5 mL de una solución tampón salina con fosfato (PBS Tablets, Merck ®), luego 

de periodos de tiempo de 1, 4, 24, 72 y 168h, 1 mL de la solución fue retirada para analizar el 

contenido de azufre por medio de un Espectrómetro de Emisión con fuente de Plasma de 

Acoplamiento Inductivo (ICP-OES, Agilent 720, Estados Unidos). En cada intervalo de tiempo se 

realizó la reposición del volumen retirado con PBS fresco. Luego del ensayo de liberación se observó 

la superficie de la muestra C4-QG mediante microscopia electrónica de barrido con emisión de 

campo (FE-SEM Hytachi S-4700 tipo I, Japón), las piezas fueron recubiertas con oro  

 

5.1.3. Ensayos de inhibición bacteriana 

 

Se determinó la actividad de los materiales en la inhibición del crecimiento de Staphylococcus 

aureus (ATCC®29213TM). En Agar Luria Bertani (Becton Dickinson) a 37 °C se adicionó una solución 

con una concentración de 1X10-6 bacterias/mL, se homogenizó y se sirvieron en cajas de Petri; 

seguidamente se colocó el material en el centro de la caja y se dejó en cabina de flujo hasta su 

gelificación. Se incubó durante 18h a 37 °C. El ensayo fue realizado por triplicado (n=3). 

Después de la incubación, se examinó cada placa y se visualizó la presencia de colonias crecidas 

sobre la superficie del material o la formación de halos de inhibición. La ausencia de unidades 

formadoras de colonias (UFC) o un recuento bajo de estas crecidas sobre el material indica su acción 

antibacteriana; la presencia de múltiples UFC sobre el material indica que este no inhibe su 

crecimiento. 
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5.2. Resultados y discusión 

 

5.2.1. Interacción Celular 

 

5.2.1.1. Resultados de citotoxicidad in vitro  

 

La Figura 5-2 muestra los resultados de viabilidad celular, en los cuales se detectan diferentes niveles 

de citotoxicidad en los cultivos mantenidos con los lixiviados obtenidos a 1, 2 y 7 días a partir de los 

materiales estudiados. En todos ellos se observa una tendencia similar conforme los materiales se 

van lavando: la viabilidad aumenta con el tiempo. La toxicidad de los lixiviados obtenidos tras 24h 

es superior a la de los obtenidos a las 48h, y la de éstos superior a la medida para los lixiviados de 7 

días. Los lixiviados de las formulaciones restantes superan en todos los casos el 80% de la viabilidad 

celular medida en las muestras del control negativo ya desde el segundo día de extracción, 

quedándose cerca de ese nivel de viabilidad, en el caso de los cultivos mantenidos con los lixiviados 

de C4-30 y 30-Q, incluso las muestras del primer intervalo de extracción. 

 

 

Figura 5-2. Resultados del ensayo MTT para los cultivos de osteoblastos humanos mantenidos con 
los lixiviados de 1, 2 y 7 días obtenidos para las muestras del control TMX y las formulaciones 
experimentales. Se representa el valor medio de la viabilidad celular relativa ± intervalo de confianza 
al 95% (n=16), y el nivel de significación obtenido en el Test HSD de Tuckey del ANOVA efectuado 
para detectar diferencias significativas en la viabilidad celular de cada muestra experimental frente 
a la obtenida para TMX en cada tiempo (***: p<0.001; **: p<0.01; *: p<005). 
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5.2.1.2. Resultados proliferación celular 

 

Los resultados obtenidos en este ensayo se muestran en la Figura 5-3. La actividad celular de los 

cultivos establecidos sobre la totalidad de las formulaciones experimentales es significativamente 

inferior a la obtenida en los establecidos sobre las muestras del control negativo TMX durante los 

primeros 7 días de cultivo, momento a partir del cual se pueden diferenciar dos dinámicas 

claramente diferentes en los cultivos estudiados. Por una parte, los cultivos establecidos sobre las 

formulaciones C4-30 y C4-Q, que muestran un incremento en la actividad celular medida, y que a 

final del estudio llega a ser muy similar a la medida para el control negativo (de hecho para las no 

se obtienen diferencias significativas con respecto al control tras 14 y 21 días de cultivo); y por otra 

parte, los cultivos sembrados sobre las muestras HA-T y C4-T, para los que se han medido valores 

de actividad celular notable y significativamente inferiores a los obtenidos para el control negativo 

a lo largo de los 21 días que ha durado el experimento. La inclusión de carbonato y una red porosa 

ha favorecido la actividad celular, ya que la muestra C4 presenta una menor actividad y la diferencia 

con la C4-30 es la red porosa generada por el uso de NaCl como se describió en el capítulo 4.  

 

 

Figura 5-3. Resultados del ensayo Alamar Blue™ para los cultivos de osteoblastos humanos 
sembrados sobre el control TMX y las formulaciones estudiadas. Se representa la media ± intervalo 
de confianza al 95% (n=4) y el nivel de significación obtenido en el Test HSD de Tuckey del ANOVA 
efectuado para detectar diferencias significativas en la actividad celular de cada muestra 
experimental frente a la obtenida para TMX en cada tiempo (***: p<0.001; **: p<0.01; *: p<0.05). 
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5.2.1.3. Resultados adhesión celular 

 

El análisis microscópico de los cultivos sembrados y mantenidos durante 24 y 72h sobre el control 

negativo y las formulaciones experimentales muestra unos resultados que, más allá de reflejar en 

qué medida se ha visto degradada la superficie de algunas de las formulaciones, coinciden con los 

resultados del ensayo de proliferación. En la Tabla 5-2 puede verse la serie de imágenes de la 

superficie de los materiales evaluados, sobre las cuales en todos los casos, aparecen osteoblastos 

adheridos, si bien mientras que para las muestras de HA y C4 no se observa un incremento 

significativo en la cantidad de células entre las 24 y las 72h de cultivo, para las restantes 

formulaciones este incremento si es patente, siendo los resultados obtenidos para C4-30 y C4-Q 

cercanos a los obtenidos en los cultivos sembrados sobre el control negativo. 

 

Tabla 5-2. Imágenes de microscopía electrónica de barrido de osteoblastos fetales humanos en la 
superficie del control TMX y los materiales evaluados (HA-T, C4-T, C4-30 y C4-Q). 

 24 h 72 h 

TMX 

  

HA-T 
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C4-T 

  

C4-

30 

  

C4-Q 

  

 

 

 

 



 

74 
 

5.2.2. Liberación de antibióticos 

 

La liberación del antibiótico de las muestras C4-Q cargadas con antibióticos (C4-Q Gentamicina) fue 

establecida mediante el porcentaje acumulado de sulfato en PBS en función del tiempo (Figura 5-

4). El sulfato liberado fue determinado a partir del azufre detectado en los extractos de PBS para 

cada intervalo de tiempo. La mayor cantidad de antibiótico es liberada durante las primeras 24h, lo 

cual es recomendable para sistemas de liberación de medicamentos [9], ya que lo que se pretende 

es prevenir la adhesión inicial de las bacterias que promueven la aparición de una biopelícula 

promotora de las infecciones [10], [11]. En sistemas que emplean quitosano como vehículo del 

antibiótico, la liberación es controlada por la biodegradabilidad de este polímero, el cual debido a 

su carácter hidrofílico experimenta el proceso denominado “hinchamiento”, en el cual las cadenas 

poliméricas se despliegan absorbiendo gran cantidad de PBS y produciendo la difusión del 

antibiótico a la solución [12]. 

 

 

Figura 5-4. Perfil de liberación in vitro de sulfato de gentamicina luego de 180h en PBS (n=3) 

 

La superficie de las muestras luego de la liberación fue analizada mediante microscopia electrónica 

de barrido (Figura 5-5) en la cual puede observarse la hidroxiapatita carbonatada tipo B con un 

remanente de quitosano, en forma de película a lo largo del material, lo cual podría indicar que 

luego de las 168h de liberación, puede existir un remanente de gentamicina, lo cual permitiría la 

reabsorción del material sin adherencias de bacterias por un tiempo prolongado.  
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Figura 5-5. Micrografías de FE-SEM de la superficie de las plataformas de crecimiento celular 
después del ensayo de liberación de antibióticos 

 

5.2.3. Inhibición bacteriana 

 

La actividad de inhibición del crecimiento de S. aureus fue detectada sólo en la plataforma de 

crecimiento celular cargada con gentamicina (Figura 5-6b), con un diámetro similar al encontrado 

para el control positivo (Figura 5-6d) de sensidisco de ciprofloxacina. Por su parte, las muestras C4-

Q (Figura 5-6a) y C4 (Figura 5-6c) no presentaron actividad en la inhibición de S. aureus, debido a la 

presencia del crecimiento uniforme de esta bacteria alrededor y sobre la superficie de dicha 

muestra, así como se observa en el control de no inhibición (Figura 5-6e). Los resultados de 

dimensiones de los halos de inhibición se presentan en la Tabla 5-3, los valores de la muestra 

cargada con sulfato de gentamicina y el control positivo, indicando la efectividad de la plataforma 

cargada para albergar y liberar el antibiótico, lo cual permitirá prevenir la adhesión de bacterias 

sobre la superficie del implante y la aparición de enfermedades como la osteomielitis. 

 

 

Figura 5-6. Halos de inhibición bacteriana de S.aureus en Agar 
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Tabla 5-3. Efecto de muestras de Hidroxiapatita infiltrada con quitosano y gentamicina en el 
crecimiento de S. aureus. 

Muestra Halos de inhibición (mm) 

C4-Q 0 

C4-Q Gentamicina 28 ± 1 

C4-T 0 

Sensidisco ciprofloxacina 30 ± 2 

Sensidisco no impregnado 0 

 

5.3. Conclusiones 

 

• Los resultados de citotoxicidad mostraron que todos los materiales formulados presentan 

una viabilidad celular superior al 75%, lo cual indica que los materiales no generan 

productos tóxicos para las células osteoblásticas. En mayor medida para las estructuras 

porosas de hidroxiapatita carbonatada tipo B con niveles cercanos materiales diseñados 

para esto como el control negativo, esto previene la necrosis de los tejidos cercanos. 

• La proliferación de células osteoblásticas en estructuras porosas infiltradas con quitosano 

presentó luego de 21 días niveles de generación de nuevas células similares al control 

negativo, lo que puede establecer que el material promueve la generación de nuevas células 

y potencialmente podría favorecer la regeneración ósea. Las células osteoblásticas 

muestran una extensión sobre la superficie de los materiales evaluados, aumentando en las 

estructuras porosas y sin afectaciones por la infiltración de quitosano. 

• La liberación del antibiótico mostró la capacidad de las plataformas de hidroxiapatita 

carbonatada tipo B/quitosano de albergar y dosificar el sulfato de gentamicina para la 

prevención de adhesión de bacterias en etapas tempranas de implantación, las cuales son 

cruciales en la prevención de enfermedades comunes como la osteomielitis en implantes 

óseos. 

• Las plataformas de crecimiento celular cargadas con sulfato de gentamicina mostraron la 

capacidad de albergar y liberar el compuesto activo para prevenir la adhesión de S.aureus 

en proporciones similares a materiales diseñados para este fin. En comparación con las 

configuraciones de hidroxiapatita carbonatada tipo B/ quitosano que por sus características 

fisicoquímicas no previenen la adhesión de bacterias infecciosas causantes de 

enfermedades postquirúrgicas.  
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6. Conclusiones Generales 

 

• En este trabajo se pudo sintetizar hidroxiapatita con tres proporciones de carbonato (4-6%) 

y un polvo sin sustituir mediante el método inverso, los cuales se encuentran dentro de los 

rangos permitidos para implantes óseos y similares al hueso biológico. Esta inclusión de 

carbonato genera una distorsión en la red cristalina de la hidroxiapatita al posicionarse en la 

ubicación de los iones fosfato (sustitución tipo B). Una sustitución que conlleva a un 

incremento en la resistencia mecánica y promueve la degradación in vitro en ambiente ácido 

y condiciones fisiológicas, lo cual favorece los procesos de osteointegración para este tipo de 

materiales una vez sean empleados como injertos para regeneración ósea, de acuerdo con 

esto el material C4 (5.3% en peso de carbonato) fue escogido para los análisis posteriores .  

 

• La fabricación de estructuras porosas de hidroxiapatita carbonatada tipo B  con mayor 

contenido de carbonato (5.3% en peso) se logró usando el método de Space Holder con un 

30 % en peso de NaCl, generando una red de poros con morfología cúbica y tamaños entre 

200-400 µm. El agente porogénico se pudo eliminar completamente mediante lixiviación y 

sin la aparición de fases secundarias que podrían afectar el desempeño mecánico y fisiológico 

de las plataformas de crecimiento celular. El desempeño mecánico de las estructuras porosa s 

disminuyó la resistencia mecánica en comparación con los materiales densos, sin embargo, 

se encuentran dentro de los valores reportados para el hueso biológico que le permitirán 

resistir mecánicamente mientras se llevan a cabo los procesos de reabsorción  y colonización 

por células osteoblásticas.  

 

• Las plataformas de crecimiento celular fueron infiltrados con quitosano mediante una 

solución ácida (1% volumen de ácido acético) de quitosano (3% peso/volumen) , el cual 

permitió la carga de sulfato de gentamicina (1 parte de gentamicina por 3 de quitosano en 

peso) y posterior liberación en PBS, el cual presenta un comportamiento adecuado para 

prevenir la adhesión de bacterias, ya que durante las primeras 24h se libera gran parte del 

antibiótico, el cual previene la colonización y aparición de infecciones postoperatorias como 

la osteomielitis. 

 

• La evaluación de interacción celular de las plataformas de crecimiento celular mostró el 

potencial de este material para aplicaciones de regeneración ósea, debido a que no generan 

productos tóxicos y presentan niveles de viabilidad celular similares al control negativo. En 

cuanto a la proliferación se encontraron resultados prometedores para la generación de 

nuevas células osteoblásticas que indican la capacidad de las plataformas de crecimiento 

celular de hidroxiapatita carbonatada tipo B(C4)/quitosano en estimular células 

osteoblásticas, las cuales se adhieren sobre la superficie.  

 

• Las plataformas de crecimiento celular cargadas con gentamicina presentaron un carácter 

inhibitorio con respecto a la bacteria S. aureus, con lo que ha quedado demostrado la 

capacidad de alberga y liberar antibióticos para prevenir la aparición de infecciones 

postquirúrgicas comunes en procesos postoperatorios de injertos óseos.    
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7. Trabajos futuros 

 

De acuerdo con los resultados obtenidos en esta investigación se sugieren algunos estudios 

complementarios que acerquen a las plataformas de crecimiento celular a su objetivo final de 

aplicación en regeneración ósea: 

 

• Realizar análisis de la capacidad de osteinducción de las plataformas de crecimiento celular 

mediante diferenciación de células mesenquimales óseas en células osteoblásticas, 

teniendo en cuenta que este proceso puede ser promovido por la inclusión de algunos 

factores crecimiento como las proteínas morfogenéticas óseas, por lo que un estudio con la 

adición de estos factores a las plataformas sería un complemento sustancial. 

• Realizar estudios preliminares in vivo en los cuales se evalué el comportamiento histológico 

de las plataformas de crecimiento celular y poder determinar así de manera directa la 

interacción ósea y el efecto del carbonato y la estructura porosa en los procesos de 

regeneración ósea. 
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9. Anexo 1. Optimización de procesamiento de plataformas de 

crecimiento celular 

 

El procesamiento de los polvos represento una etapa importante durante la ejecución del este 

trabajo, debido a esto en el presente anexo se presenta la optimización realizada en la preparación 

de los polvos y la compactación de los materiales densos obtenidos en el capítulo 3. Inicialmente se 

realizó un diagnóstico de defectos obtenidos en los ensayos preliminares y de acuerdo con esto, 

mediante estrategias de molienda y curvas de prensado fue posible minimizar las fallas detectadas 

y obtener materiales sinterizados apropiados para las evaluaciones posteriores. 

 

A1. Procesamiento inicial de los materiales densos e identificación de defectos. 

 

Inicialmente, luego del tratamiento térmico a 400°C realizados a los polvos al final del proceso de 

síntesis (Numeral 3.1.1 del capítulo 3)¸ se fabricaron piezas mediante prensado uniaxial a 200 MPa 

de acuerdo con algunas de las referencias que realizaban un proceso de conformado similar [1], [2], 

[3]. Las piezas fabricadas, de diámetro ≈ 6.4 mm y altura ≈ 13 mm fueron sometidas a la prueba de 

compresión uniaxial. Durante la ejecución de los ensayos, las piezas presentaron una fractura poco 

convencional como se presenta en la Figura A-1. Las piezas fallaban por separación de láminas del 

material a niveles de carga muy variables. Se procedió a emplear microscopia electrónica de barrido 

para analizar las superficies de fractura con objeto de identificar la causa de este tipo de fractura. 

 

 
Figura A-1. Defectos de piezas sinterizadas en ensayos de compresión. 

 

En la Figura A-2 se muestran ejemplos de los defectos característicos encontrados. Una parte de 

estos defectos (Figura A-1) estaba formado por aglomerados de partículas (Figura A-1a), 

posiblemente originados durante la síntesis o el tratamiento térmico a 400°C, y no desintegrados 

durante el proceso de tamizado. Por una parte, los aglomerados del polvo pueden propiciar la 

presencia de aire atrapado, impidiendo la correcta compactación del material en verde [4]. Por otra 
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parte, los aglomerados presentes en el compacto en verde dan lugar a la sinterización diferencial 

del material durante el tratamiento térmico.  

 

El segundo defecto que se pudo identificar fue la laminación (Figura A-2b), que comúnmente en 

piezas cerámicas no muestran ningún signo exterior aún después del sinterizado y sólo son visibles 

una vez la pieza se fractura. Esta laminación, puede generarse por diferentes causas, sin embargo, 

en existen cuatro causas que comúnmente se han asociado a este defecto, la forma y distribución 

de las partículas, métodos de mezclado y grietas por altas presiones [5].  

 

 
Figura A-2. Superficies de fractura de pruebas mecánicas preliminares, a) Aglomerados a 120x, b) 

laminaciones a 500x. 

Los defectos encontrados en las superficies de fractura propusieron un reto con el fin de optimizar 

las características microestructurales de las piezas a conformar, este proceso se realizó en dos 

etapas, la primera de ellas consistió en el beneficiado de la materia prima mediante molienda, con 

objeto de obtener una distribución óptima de tamaño de partículas,  y la segunda en la 

determinación de la presión adecuada para la compactación de los polvos. 

 

A2. Optimización de la distribución de tamaño de partícula 

 

Los polvos de las cuatro síntesis (HA, C2, C3 y C4) una vez pasados por tamiz de 45 µm fueron 

caracterizados mediante difracción láser para obtener la distribución de tamaño de partícula usando 

un equipo Mastersizer S (Malvern, Reino Unido) y un láser de He-Ne con una λ=632,8 nm. En la 

Figura A-3 se puede observar que todos los polvos presentan una distribución bimodal, que indica 

la presencia de aglomerados a los cuales puede atribuirse parte de los defectos descritos en el 

numeral anterior.  
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Figura A-3. Distribución de tamaño de partícula de los polvos sintetizados 

 

Los valores de d10, d50 y d90 se muestran en la Tabla A-1, donde la HA presenta un tamaño levemente 

superior a los polvos con sustitución de carbonato. 

 

Tabla A-1. Distribución de tamaño de partícula de polvos sintetizados 

  

Tamaño de partícula (µm) 

HA C2 C3 C4 

d10 1.5 1.3 1.2 1.2 

d50 7.6 5.3 4.6 4.5 

d90 29.4 21.7 18.5 17.6 

 

Los resultados de distribución de tamaño de partícula indicaban la necesidad de realizar un proceso 

de rotura de los aglomerados, con objeto de obtener una distribución monomodal y estrecha. Por 

lo tanto, se realizó un proceso de molienda en un molino vertical con jarro y bolas de circona durante 

60 min a 1800 rpm en alcohol isopropílico con adición de un 1% en peso de polietilenglicol (PEG), 

este último tiene una función de plastificante, lo que mejora la compactación en el prensado uniaxial 

[6]. Luego de esto se realizó nuevamente un análisis de distribución de tamaño de partícula con los 

mismos parámetros empleados para los polvos sintetizados. 

 

El efecto de la molienda en la distribución de tamaño de partícula de los polvos se presenta en la 

Figura A-4, donde puede observarse un cambio hacia una distribución monomodal para todas las 

composiciones en comparación a las observadas para los polvos sintetizados (Figura A-3) y las curvas 

del acumulado se han unificado y no presentan histéresis como se puede ver los polvos sin moler. 
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Figura A-4. Distribución de tamaño de partícula después de molienda 

Además, como se recoge en la Tabla A-2, se obtuvo un tamaño inferior de partículas para todos los 

materiales con una distribución similar entre ellos, lo que contribuyó a realizar una comparación 

efectiva del contenido de carbonato en las pruebas posteriores. 

 

Tabla A-2. Distribución de tamaño de partícula después de molienda 

  

Tamaño de partícula (µm) 

HA C2 C3 C4 

d10 1.7 1.5 1.7 1.6 

d50 5.4 3.8 4.2 4.0 

d90 9.9 8.3 9.3 9.9 

 

A3. Curvas de prensado  

 

La presión empleada en el conformado juega un papel importante en la integridad de las piezas, 

cuyo efecto en algunos casos sólo es posible detectar luego del tratamiento térmico, ya que al 

emplear altas presiones las paredes del molde sufren una deformación que se recupera al retirar la 

carga y causa una compresión radial en la pieza [7]. Debido a esto se realizó una curva de prensado 

empleando la máquina universal de ensayos (Microtest, España), en la cual se realizó la 

compactación del polvo en función de la presión. 

 

En la Figura A-5 se muestra una curva característica obtenida durante los ensayos. Se representa la 

densidad relativa de una pieza compactada en función de la presión de compactación ; puede 

observarse que la densidad relativa alcanzada por las piezas no llega al 50%, además se analizó la 

capacidad de compactación con la derivada de la curva de densidad , con la cual pudo encontrarse 

que al sobrepasar los 40 MPa no ha una variación significativa en la densidad de la pieza, por lo 

tanto este valor fue seleccionado para la fabricación de todas las piezas que se conformaron en este 

trabajo. 
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Figura A-5. Curva de prensado para polvos de C4 
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