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GLOSARIO

Biocompatibilidad. Capacidad de provocar una respuesta satisfactoria del tejido para una
aplicacion especifica dentro del cuerpo humano [Williams, 1987]. Aplicado a un material proté-
sico: que no tiene efectos nocivos ni genera reacciones inadecuadas de caracter inmunitario,
infeccioso o inflamatorio cuando se implanta en los tejidos u 6rganos del receptor [Biocompa-
tible, 2012].

Biodegradabilidad. Aplicado a una sustancia: que puede ser degradada por organismos Vvi-
vos. [Biodegradable, 2012].

Biofuncionalidad. Capacidad de reunir ciertas caracteristicas fisicas y mecéanicas, que lo
hagan util para la funcién requerida en el sitio implantado [Giannoudis, 2005].

Bioinerte. No induce respuesta local del sistema inmonolégico, no tiene la capacidad de inte-
ractuar con el tejido huésped quimica o biolégicamente. adj. Aplicado a una sustancia quimi-
ca: que no reacciona [Inerte, 2012].

Bioactivo. Induce una respuesta biolégica especifica en la interface con el tejido vivo, per-
mitiendo la formacién de una ligacion entre el tejido y el material [Hulbert et al. 1987]. Que
actla sobre una célula o tejido vivos para producir un efecto determinado o desencadenar una
respuesta [Bioactivo, 2012].

Fractura fragil. La fractura fragil ocurre sin apreciable deformacién pléstica, y por propaga-
cién rgpida de una grieta. La direccion del movimiento de la grieta es casi perpendicular a la
direccion de la tension aplicada y produce una superficie de fractura relativamente plana. En
materiales amorfos, tales como vidrios ceramicos, produce una superficie lisa y brillante [Ca-
llister, 2002].

Histocompatibilidad. Semejanza o identidad inmunoldgica entre los tejidos de un donante y
el receptor del injerto o el trasplante [Histocompatibilidad, 2012].

Vascularizacidon/angiogénesis. Formacién de los vasos sanguineos o linfaticos, tanto en el

desarrollo embrionario como en la reparacion y la regeneracion de los tejidos. Sin.: vasculari-



zacion, vasculogénesis [Angiogénesis, 2012].

Osteointegracién. Contacto directo, a nivel microscopico, entre el hueso vivo y la superficie
de un implante sin la formacion de tejido fibroso en la interface [Per-Ingvar Branemark, 1952;
Albrektsson y Johansson, 2001].

Osteoinduccion. Término que se refiere a la transformacion de células mesenquimales in-
diferenciadas perivasculares en células osteoformadoras, en presencia de ciertas sustancias
polipeptidicas, como la BMP (bone morphogenic protein), y de un ambiente tisular favorable.
Una de las formas de regeneracion 6sea y de incorporacion de los injertos 6seos [Osteoin-
duccién, 2015].

Osteoconduccion. Crecimiento del hueso en la superficie. Una superficie osteoconductiva
permite el crecimiento del hueso en el area externa o en sus poros, canales o tuberias [Albre-
ktsson y Johansson, 2001].

Osteogénesis. Formacion y desarrollo de los huesos y del tejido éseo [Osteogénesis, 2012].

Particula. Composicion de la mayoria de los solidos cristalinos. La orientacion cristalografica
diferencia cada grano. Cada particula de polvo o grano es un cristal [Callister, 2002].

Resorcion/reabsorcion. s.f. Proceso fisiolégico que conduce a la destruccion y eliminacion
de un tejido mineralizado y que presenta dos fases: la eliminacion del componente mineral y la
eliminacion del componente organico. Las células que intervienen en la reabsorcion son, res-
pectivamente, los osteoclastos en el tejido 6seo, los cementoclastos en el cemento dentario y
los odontoclastos en la raiz de los dientes deciduos o caducos. Obs.: Se usa con frecuencia
en un sentido mas restringido, referido tan solo a la — reabsorcion 6sea [Reabsorcion, 2012].

Tamafio de particula. Caracteristica microestructural especificada en términos de volumen,

diametro o area [Callister, 2002].



ABREVIATURAS

% m/m. Concentracién porcentual en masa.
3D. Tercera dimension.

ACP. Fosfato de calcio amorfo | y Il.

AL. Acido lactico.

BCP. Fosfato de calcio bifasico.

CDHA. Hidroxiapatita deficiente en calcio.

CT. [Computed tomography] Tomografia compu-
tarizada.

DIW. [Direct Ink Writing] Escritura directa en tinta/
Robocasting.

DRX. Difraccién de Rayos X [XRD, X-Ray Diffrac-
tion].

EDX/EDS. [Energy Dispersive X-Ray] Dispersion
de Energia de Rayos X.

FDM. [Fused Deposition Modeling] Modelado por
deposicion fundida.

HAP. Hidroxiapatita.

HDPU. Poliuretano de alta densidad [High density
polyurethane].

HSA. Acido 12 hidroxiestearico.

IR-TF. Espectrometria Infrarroja por Transforma-
da de Fourier [FTIR, Fourier Transform Infrared
Spectroscopy].

MA. Manufactura Aditiva.

MEB. Microscopia Electrénica de Barrido [SEM,
Scattering Electron Microscophy].

MO. Microscopia 6ptica.
n. nano.

Mw. Peso molecular.
PCL. Policaprolactona.
PE. Polietileno.

PET. Polietilentereftalato/ tereftalato de polietile-
no.

PLA. Acido polilactico.
PMMA. Polimetil metacrilato.
PPF. Polipropileno fumarato.

PVA. Alcohol polivinilico.

SBF. Fluido Coorporal Simulado [Simulated Body
Fluid].

SFF. Solidos de Forma Libre [Solid Free Form].
SLA. Estereolitografia [Stereolithography].
s-0-w. Solido-aceite-agua [solid-oil-water].
TCP. Fosfato Tricalcico [Tricalcium Phosphate].
Tg. Temperatura de transicion vitrea.

Tm. Temperatura de fusion.

TPU. Poliuretano termoplastico [Thermoplastic
Polyurethanel].

WH. Whitlockita.

w-0-w. water-oil-water.

wt%. % m/m [percentage by weight].



ABSTRACT

The design of bioactive scaffolds that resembles the mechanical, chemical, physic and biolo-
gical properties of the bone is a research topic in trend for its importance. The purpose of this
project is to produce a scaffold fabrication method for bone tissue regeneration, using biocom-
patible composite materials from hydroxyapatite (HAP) and polylactic acid (PLA) through 3D
printing. For this objective the settings were found for: the HAP synthesis, the HAP integration
into the PLA for the composite formation, the filament configuration, and the scaffold 3D prin-
ting. The reagent characterization was done by X-Ray powder diffraction and infrared spec-
troscopy. The products characterization was done by XRD, FTIR, mechanical test of tension
and compression, Vickers microhardness, optical microscopy and SEM.

In the present research, it was found that the nano HAP was synthesized by the co-preci-
pitation method from calcium nitrate and ammonium phosphate maintaining the molar ratio
between Ca/P of 1.67. The synthesis parameters were set at: 75 °C, a pH above 10, continue
stirring, and crystallization temperature of 700 °C for 12 h. From XRD, the HAP phase was
identified without additional signals and a particle size of (23 x 44) nm. From FTIR the HAP
signals was corroborated and with EDS the Ca/P ratio for HAP was determined at 1.65. The
HAP-PLA composite was incorporate by the solid-oil-water (s-o-w) emulsion solvent evapo-
ration method, through encapsulation of n-HAP into PLA microspheres in methylene chloride
solution into the polyvinyl alcohol (PVA) in water solution, 50 wt% and 70 wt% of HAP into PLA
were tasted. The EDS analysis showed a homogeneous distribution of Ca, P and O into the
polymeric matrix with signals of neither methylene chloride nor PVA; corroborated by the FTIR
analysis, that showed HAP and PLA without reactions between them.

The architecture of the scaffold was achieved with the 50 wt% of HAP in PLA through fused
deposition modeling (FDM) 3D printing. The HAP-PLA material was extruded into a 1.7 mm
filament at (150 £10) °C. The filament was 3D printed at 230 °C with a 40 mm/s speed for a
constant flow. Those conditions achieved the manufacture of a scaffold with adhesion between
layers and continuous construction lines, verified by optical and electrical microscopy as well
as EDS analysis.
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The mechanical test for the HAP-PLA composite in compression were of 11.4 MPa and in ten-
sion of 38.5 MPa, both properties were bellow the average values of human bone of (131-205)
MPa and (53-135) MPa for each of them. The failure analysis by MEB micrographs showed
brittle fracture as a ceramic material for the composite. The hardness values of the HAP-PLA
were of 170 MPa, bellow the human bone of 548 MPa and above similar scaffolds of 40 MPa.

In the present research a biphasic calcium phosphate (BCP) was obtained at a pH lower than 7
and a crystallization temperature of 1000°C, the phases known as HAP and B-TCP were iden-
tified from XRD pattern. The existence of those phases was corroborated by Fourier transform
infrared spectroscopy (FTIR) and by scanning electron microscopy (SEM). The B-TCP addition
to the HAP gives enhanced properties for new bone develop and for mechanical properties at
tension. It is proposed the investigation of biphasic calcium phosphate for bone tissue rege-
neration.

The scaffold fabrication method presented confirms the development of biocompatible material
without geometry restrain and with porosity control properties for custom bone tissue prosthe-
tics.



El disefio de andamios bioactivos con propiedades fisicas, quimicas, mecanicas y bioldgicas

perfeccionadas, semejantes a las del hueso humano es un tépico de investigacion relevante.
El propoésito de este proyecto es el de producir un método de fabricacion de andamios para
la regeneracion 6sea usando materiales compuestos biocompatibles a partir de hidroxiapati-
ta (HAP) y acido polilactico (PLA) que seran usados en el proceso de impresion 3D. Para lo
cual se encontraran las condiciones para: la sintesis de la HAP, la integracion de la HAP con
el PLA en la formacion del material compuesto, la conformacion del filamento y del andamio
para su impresion 3D. La caracterizacion de los precursores se hizo por difraccion de rayos
X de polvos y espectroscopia de absorcion infrarroja; en el caso de los productos, por: DRX,
IR-TF, las pruebas mecanicas de compresion, tensién y dureza; y las microscopias: optica y
electronica de barrido.

En este trabajo, se encontré que la nano HAP, con relacidon molar entre Ca/P de 1.67, se sin-
tetizd, con el método de coprecipitacion a partir del nitrato de calcio y fosfato de amonio, a 75
°C, con un pH arriba de 10 y, agitacién continua; a una temperatura de cristalizacion de 700
°C, durante 12 h. La fase de la HAP, con un tamano de particula de aproximadamente de (23
x 44) nm, se identificd por DRX, sin sefiales adicionales; corroborada por su analisis de IR-TF,
con un valor para la relacion Ca/P de 1.65, por EDS. La integracién del material compuesto de
HAP-PLA se realizé en las proporciones de 50 % m/my 70 % m/m, con el método de emulsion
solido-aceite-agua, por medio de la encapsulacién de la n-HAP en las microesferas de PLA
disuelto en diclorometano, a través de una disolucion de un surfactante de alcohol polivinilico
(PVA) en agua. Su analisis por EDS mostré una distribucion uniforme de Ca, P y O, asi como
su analisis por IR-TF revel6é una HAP sin alteraciones, embebida en la matriz polimérica del
PLA, sin diclorometano, ni PVA.

La arquitectura del andamio se realiz6 para una relacion del HAP-PLA del 50 % m/m, con el
meétodo de impresion 3D de deposicion por material fundido (FDM). Para lo cual, el material
se extruyo en un filamento de 1.7 mm, a (150 +£10) °C. Su analisis por MEB mostro una HAP
distribuida de forma uniforme en la matriz de PLA. El filamento se sometié al proceso de im-
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presién 3D, a 230 °C, con una velocidad de 40 mm/s para obtener un flujo constante. Estas
condiciones mostraron por microscopia optica un andamio con unién entre capas y lineas de

construccién continuas; asi mismo se confirmd, por su analisis por MEB y EDS.

Las pruebas mecanicas del andamio del material compuesto de HAP-PLA dio resistencias
de, compresion de 11.4 MPa y de tension de 38.5 MPa, valores menores a los, del hueso hu-
mano de (131 a 205) MPa y de (53 a 135) MPa, respectivamente. Las micrografias, por MEB,
mostraron un comportamiento de fractura fragil de tipo ceramico. Su valor de dureza fue de
170 MPa, mayor a 40 MPa encontrada para un andamio de caracteristicas similares; aunque,
menor al que presenta el tejido 6seo humano, de 548 MPa.

En este trabajo, de forma adicional, durante la sintesis de HAP, se encontrd, a un pH menor a
7 y una temperatura de 1000 °C, la cristalizacion del fosfato de calcio bifasico (BCP), consti-
tuido, por la HAP y el fosfato tricalcico (B-TCP), identificado por el analisis de DRX; lo cual se
corroboré por medio de sus sefiales del espectro de absorcién infrarroja (IR-TF) y microscopia
electronica de barrido (MEB). La adicion de B-TCP a HAP favorece el crecimiento del hueso,
ya que se encuentra asociado con el hueso humano joven y, favorece las propiedades me-
canicas en tension. De aqui, se propuso la investigacion del fosfato de calcio bifasico para la
regeneracion de tejido 6seo.

El método de fabricacion de andamios para regeneracion dsea presentado confirma el desa-
rrollo de un material biocompatible sin restricciones en la geometria y control en sus propieda-
des de porosidad para protesis de hueso hechas a la medida del paciente.
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1. INTRODUCCION

La necesidad de restaurar o sustituir tejido 6seo ha estado presente en la humanidad. Cuando
una cantidad de hueso se encuentra comprometida, ya sea por la deformidad congénita o no,
el traumatismo, las enfermedades degenerativas, la vejez, o la tumoracién, es preciso recurrir
a los implantes 6seos, ya sean naturales o sintéticos [Park et al., 2016; Dandy y Edwards,
2011; Silberman y Varaona, 2011].

Las proétesis implantadas o reparadas deben cumplir con la funcionalidad mecénica y de la
biocompatibilidad, durante su vida de servicio, sin que sea necesario su reemplazo. Las ca-
racteristicas generales, que los implantes necesitan cumplir, son de interaccion y degradacion
en el ambiente, porosidad, propiedades de la superficie y mecanicas, y procesos de elabora-
cion sencilla. En cuanto a la interaccién con el ambiente debe contar con biocompatibilidad,
biodegradabilidad controlada y absorcién para que el implante sea substituido eventualmente
por tejido 6seo. La interconectividad de los poros en el implante favorece la integracién y la
vascularizacion, para permitir su reemplazo. Las propiedades que la superficie del implante
requiere expresar son la diferenciacion superficial y la proliferacion de células. Las propieda-
des mecanicas del implante deben ser semejantes al tejido que se desea reemplazar, ya sea
que se trate de hueso cortical, esponjoso o cartilago. Para la elaboracion del implante se bus-
ca la manufactura mas sencilla y precisa posible, ademas debe soportar el proceso de esteri-
lizacion [Sachlos y Czernuszka, 2003; Tang, 2016; Narayanan et al., 2016; Wang et al., 2016].

La fijacion del material implantado al hueso es uno de los problemas comunes. Los huesos
cambian con el tiempo, el lugar en donde la pieza estaba fija se mueve en menos de un afio,
en consecuencia, la proétesis se afloja; como resultado se desprenden particulas de desgaste,
y éstas reaccionan como un cuerpo extrafio [Dandy y Edwards, 2011; Silberman y Varaona,
2011; Ding et al., 2015; Sumner, 2015]. Por lo que, se requieren dispositivos médicos, con
propiedades mecanicas, fisicas y quimicas similares a los tejidos que se necesitan sustituir o
reparar [Tang et al., 2016; Hubbell, 1995].

Los metales, los polimeros y los ceramicos conforman la familia de los biomateriales [Inzana

et al., 2016; Teoh, 2000]. Los biomateriales metalicos ofrecen resistencia a la corrosion, en el
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ambiente del cuerpo, y a la fatiga, al igual que ductilidad alta. Pero éstos son de costo elevado,
liberan iones metalicos, y son incapaces de formar tejido que permita su unién con el hueso;
ademas, la diferencia de su resistencia al esfuerzo, con respecto al hueso, lo dafia por fisuras
o impide su crecimiento normal, dejando una vida util de alrededor de 20 afios [Dandy y Ed-
wards, 2011; Silberman y Varaona, 2011; Wang et al., 2016].

Los biomateriales poliméricos ofrecen las ventajas de contar con resistencia a la friccion, la
traccion, y la abrasion; ademas son usados en union con metales y ceramicos por sus capa-
cidades de biodegradacion y biocompatibilidad [Lin et al., 2008; Narayanan et al., 2016]. El
acido polilactico (PLA) es representativo de materiales bio-reabsorbibles [Ramot et al., 2016;
Wang et al., 2011]. Las desventajas en el uso de la mayoria de los polimeros, como el poliure-
tano de densidad alta (HDPU) y el polietileno (PE), son el desprendimiento de particulas que
inflaman o erosionan el hueso [Dandy y Edwards, 2011; Silberman y Varaona, 2011; Roach et
al., 2007; Gentile, 2014].

Los biomateriales cerdmicos del tipo de los fosfatos de calcio forman los constituyentes prin-
cipales de los huesos, estos minerales 6seos destacan por sus propiedades fisicoquimicas
semejantes al hueso y su porosidad, lo que brinda la fijacion por relleno de las cavidades [Cox
et al., 2015; Wang, 2003; Kruse et al., 2011; Dorozhkin, 2007]. Los bioceramicos son duros y
fragiles; con puntos de fusion alto; conductividad térmica y eléctrica bajas; resistencia al des-
gaste alto, y con resistencia a las fuerzas de torsion y flexion bajas [Wang, 2003; Kruse et al.,
2011; Shen et al., 2015]. La hidroxiapatita Ca, (PO,),(OH),, HAP, es un ceramico osteoinduc-
tor usado en la formacién de hueso nuevo, debido a sus propiedades de biocompatibilidad. La
HAP, forma el 70% de la composicion del hueso en peso seco; demuestra biocompatibilidad,
con huesos y dientes, por su bioactividad y osteoconductividad [Sachlos y Czernuszka, 2003;
Kim et al., 2006; Zhou, 2011; Ebrahimi et al., 2016].

La HAP se eligio para el desarrollo del biomaterial, en este estudio, con base en la limitante
de la fijacion de la protesis al hueso; y, al conocimiento de que los fosfatos de calcio permiten
la osteoconduccion. Lo que significa la vascularizacién del andamio, el crecimiento celular vy,
con el tiempo, su sustitucion por hueso [Sachlos y Czernuszka, 2003; Nayak, 2010; Rogel et
al., 2008; Gopi et al., 2016]. La necesidad de reparar el hueso fracturado; substituir al faltante,
y en su caso al osteoporotico, genera el mejoramiento de su composicién y su estructura en
las ceramicas biocompatibles [Sadat-Shojai et al., 2013]. Por lo que, el interés de este trabajo



es la obtencion de un nano compuesto de hidroxiapatita adecuado para la conformacién y
reparacion del hueso.

Los biomateriales compuestos ofrecen propiedades semejantes al hueso. En este sentido, la
composicion del hueso cuenta con una parte polimérica, que es la proteina del colageno, y
una ceramica, representada por la hidroxiapatita [Sachlos y Czernuszka, 2003; Wang et al.,
2016]. Las cuales trabajan en conjunto, la parte inorganica en combinacion, con el compo-
nente polimérico, disminuye su fragilidad y fractura. Mientras que, la parte organica, con el
ceramico, regula el pH, evita la reaccién inflamatoria; la degradacion del material con la con-
secuencia de acidificar su ambiente; y, mejora la respuesta al crecimiento de las células 6seas
[Kim et al., 2006; Cross et al., 2016; Ding et al., 2015].

La HAP y el PLA han sido sintetizados y probados, ya que, ambos materiales ofrecen la posi-
bilidad de ser sustituidos y generar osteoconduccién [Naderi et al., 2011; Cross et al., 2016].
Por consiguiente, se continda con el mejoramiento de los procesos de manufactura que influ-
yen, en el costo de las piezas, y en el desarrollo del conformado reproducible en los andamios
[Serra et al., 2013 A; Serra et al., 2013 B].

En el formado de ceramicos la tecnologia de manufactura aditiva (MA), cuenta con métodos
de elaboracion, como son, las resinas fotosensibles cargadas con las particulas de los cera-
micos; la deposicion de un aglutinante para los ceramicos; la fusién del polvo ceramico con un
laser; la impresion directa de tinta (por su nombre en inglés: robocasting o DIW); las cerami-
cas derivadas de polimeros por medio de la pirdlisis. Los tiempos de obtencidn son, de dias a
semanas, en funcion del tamano de la pieza, y su forma [Sachlos y Czernuszka, 2003; Eckel
et al., 2016].

A diferencia de los medios de conformado tradicionales y comunes, la MA no requiere de
mano de obra en la produccioén, ni el uso de moldes; ofrece un costo de produccién en tiempo
e insumos tres veces menores, en comparacion, con otras opciones como son, la fusién del
polvo con un laser y, las ceramicas sintetizadas por medio de polimeros; con la ventaja de no
requerir procesamiento posterior o, un cambio en las dimensiones por encogimiento del mate-
rial [Dudek, 2013; Almeida et al., 2014]. En este trabajo, la MA se aplicara para el conformado
de los andamios de material compuesto HAP-PLA, por el método de deposicion del material
fundido (FDM, por sus siglas en inglés). Se propone la obtencién de un material compuesto
preparado con HAP y PLA para mejorar la resistencia, y la plasticidad del implante en coin-
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cidencia con las propiedades del hueso humano [Li et al., 2008; Wang et al., 2016]. Para lo
cual se encontraran las condiciones para: la sintesis de la HAP, la integracion de la HAP con
el PLA en la formacion del material compuesto, la conformacion del filamento y la del andamio
para su impresion 3D. La caracterizacion de los precursores se hara por difraccion de rayos
X de polvos y espectroscopia de absorcioén infrarroja; en el caso de los productos, por: DRX,
IR-TF, las pruebas mecanicas de compresion, tensiéon y dureza; y las microscopias: optica y
electronicas de barrido.



2. MARCO TEORICO

2.1 IMPLANTES OSEOS

Figura 1. Implante éseo para hueso de la mandibula de HAP que encaja en el sitio dafiado del pa-
ciente [Bose, et al., 2013].

Los implantes 6seos (Figura 1) han sido una necesidad a lo largo de la historia de la huma-
nidad, para reparar, restaurar o regenerar el tejido dafiado. La necesidad de restauracién
Osea incrementara, por el aumento en la expectativa de vida y la tendencia a ser usados en
personas jovenes, con uno de sus mayores retos en la interaccion dentro del cuerpo durante
periodos prolongados de tiempo [Cox et al., 2015; Russias et al., 2006]. Dentro de los sustitu-
tos Oseos existentes, los autoinjertos pudieran ser los adecuados en la reparacion del hueso,
debido a su histocompatibilidad y el riesgo bajo de transmision de enfermedades; el hueso
dafiado es implantado por uno, de una zona sana, lo que conduce a riesgo de infeccion y
hematoma, por lo que su disponibilidad es limitada, ya que requiere de dos procedimientos
quirurgicos. Los aloinjertos estan disponibles, ya que se obtienen de otros donantes, presen-
tan riesgo transmision de enfermedades, y de infeccion y, rechazo. En este mismo tono estan
los xenoinjertos, que se recolecta de un individuo para su trasplante a otro de una especie
diferente. Los tejidos sintéticos disefiados, a través de las tecnologias de formado libre (SFF
por sus siglas en inglés) de materiales disponibles, biocompatibles y biodegradables, con las
caracteristicas biomecanicas necesarias, intentan trascender estas limitaciones en la regene-
racion ésea [Kim, 2006; Wang et al., 2016; Qi et al., 2018].
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Los implantes 0seos y sus caracteristicas han evolucionado con su estudio a través del tiem-
po, en las primeras generaciones, desarrolladas en el siglo pasado, se requeria que fueran
inertes sin interaccion con el ambiente. Lo que se consiguid, mediante el uso de metales,
usados durante los ultimos sesenta afios, aunque con el paso del tiempo las propiedades
mecanicas generaron dafio en el hueso al que se fij6, provocando su descomposicion, debido
a la liberacion de particulas metalicas toxicas al medio. En los 1950s, la segunda generacién
de biomateriales desarrollé la biodegradabilidad y la bioactividad en la busqueda de restau-
rar la estructura y su funcion en el tejido. Hace treinta anos, los avances correspondientes a
la tercera generacion incluyen la necesidad de emular las caracteristicas del tejido 6seo por
medio de sus propiedades fisicas, quimicas y biol6gicas, sin ser remplazado durante su vida
util [Sharma y Varghese, 2016; Dandy y Dennos, 2011; Silberman y Varaona, 2011; Hubbell,
1995].

Las propiedades fisicas incluyen las mecanicas estructurales, las cuales usan construcciones
en tercera dimension, los andamios, con funciones de morfologia y porosidad similares al
tejido a reemplazar. La estructura tridimensional permitira la vascularizacion, lo que ayudara
a que las células 6seas comiencen a crecer para su sustitucion futura. Las propiedades me-
canicas para el hueso cortical humano que se buscan emular son (Tabla 1), médulo de Young
de (10-20) GPa; una resistencia a la tensién de 135 MPa y una dureza alrededor de 150 MPa

[Wang et al., 2016; Russias et al., 2007].
Tabla 1. Propiedades mecanicas del hueso [Russias, 2007; Wang et al., 2016; Mirzaali et al., 2015;
Nejati et al., 2008; Pal S., 2014; Zhou et al., 2015].

Moédulo Resistencia Resistencia
de Young alatensién alacompre- Dureza
Tipo (GPa) (MPa) sion (MPa) (MPa) Porosidad
Longitudi-  3-30 135 +£15.6 89 -140 358 - 548 3-5%
Hueso e 17.9+3.9 (v=0.4+0.16) 20517.3
cortical Transverso 10.1+2.4 53 +10.7 131 +£20.7

(v=0.62+0.26)
Hueso esponjoso 3.3 0.4 - 925+10.07- 2 - 153.59 + 395+89- Mayor a
19.08£1.78 174 +1.2 21.63 455 78  90%

Las propiedades quimicas buscan semejanza en estructura y composicion, de tal forma que
la interaccién de degradacion no sea dafiina. En el caso del hueso cortical, que representa el



80 porciento de los huesos, su composicion requiere, en peso en seco, de un 70 % m/m de la
parte inorganica del hueso, formada por fosfatos de calcio, su relacion Ca/P estara en funcion
a la zona del cuerpo a reparar, con un 30 % m/m para la organica constituida por el colageno
[Vanketesan y Kim, 2014; Russias et al., 2006].

La importancia de las propiedades bioldgicas radica en que, las velocidades de degradacion
y formacion de las células del hueso sean semejantes para que, las propiedades del tejido
permanezcan estables durante su uso [Sharma y Varghese, 2016].

2.1.1 Biomateriales

Los biomateriales son sustancias en condiciones de ser aceptados por el cuerpo para substi-
tuir una parte o funcion del mismo, de origen natural o sintético [Park et al., 2007]. Estos de-
ben permanecer en contacto con el organismo sin deteriorarse o degradarse, funcionar como
elementos para el reemplazo de una parte o funcion del cuerpo. Las caracteristicas de su uso
comprenden: la biocompatibilidad, como la propiedad de ser tolerado, y la biofuncionalidad,

como la, de compensar la falta de un érgano [Biocompatible, 2012; Giannoudis, 2005].

El desarrollo de los biomateriales sintéticos inertes sin interaccion con el ambiente, se inicié
con los metales como el acero inoxidable, titanio o aleaciones cobalto-cromo, y algunos ce-
ramicos como la alumina o zirconia. Con el paso del tiempo vy, en el caso especifico de los
implantes 6seos, los metales reaccionaron dentro del cuerpo degradandose e intoxicando al
organismo. Debido a que son inertes, aunque mas fuertes y rigidos que el hueso, se limitd su
osteintegracion, con la consecuencia de una fijacién débil que, en conjunto con la incompa-
tibilidad mecanica entre el metal y el hueso, resulté en el dafio al tejido sano, la reabsorcion
del hueso y el desprendimiento del implante [Vanketesan y Kim, 2014; Russias et al., 20086].

Derivado de los resultados de los biometales se cambid la perspectiva hacia materiales bioac-
tivos, es decir, que reaccionaran quimicamente dentro del cuerpo, sin causar dafio. Por lo
que se buscd la degradacion y substitucion controlada, con el consiguiente uso de materiales
biodegradables o bioresorbibles. Para estos nuevos biomateriales, se requiri6 de materiales
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poliméricos, ceramicos 0 compuestos.
Polimeros

Los materiales poliméricos cuentan con propieda-
des mecénicas y de degradacion que les permiten
ser usados tanto en el suministro de medicamen-
tos como en la substitucion o reparacion de teji-
dos (Figura 2). Dentro de sus propiedades meca-
nicas (Tabla 2) destaca su resistencia a la flexion
y tension, y su capacidad de adaptarse a diferen-
tes tejidos blandos y duros. Las propiedades de,
degradaciéon favorecen su uso extendido en el
reemplazo de tejidos, administracién de farmacos
y en la combinacion de ambos [Park et al., 2016].

Figura 2. Andamio reabsorbible para ingenie- En la administracion de farmacos se introducen

ria de tejidos de polipropileno fumarato (PPF)

. no solo antibidticos sino agentes que favorecen el
[Childers et al., 2015].

crecimiento de las células [Qazi, 2015].

Tabla 2. Propiedades mecanicas, de temperatura y peso molecular de biopolimeros [Bronzino, 1995;
MatWep; Selvakumar et al., 2015].

Biopolimero Maodulo de Resistencia Tg (°C) Tm (°C) Tempe- Mw
Young (GPa) alatension ratura
. (9/mol)
(MPa) maxima de
servicio
(°C)
PLA 0.085-13.8 14-114 45-120 90-175 60-240
TPU 0.0002 13 146 - 154 41,000
Colageno 1.00 50 -100

Los biopolimeros biodegradables son el colageno, gelatina y, el acido polilactico (PLA), entre
otros; dentro de los no biodegradables como el polietileno (PE), polietilen tereftalato (PET) y
polimetil metacrilato (PMMA), por mencionar algunos. A pesar de que éstos son materiales
biocompatibles, no desarrollan propiedades similares al hueso para su auto reparacion, adap-
tacion a los cambios fisioldgicos, reabsorcion con el tiempo o, uso en aplicaciones de soporte



de carga [Shiraishi et al., 2010; Russias et al., 2006].
Ceramicos

Los bioceramicos en comparacién con los
metales y polimeros son dificiles de proce-
sar, porque no es facil verterlos o maquinar-
los, son consolidados desde polvos por sinte-
rizacion o depositados en peliculas delgadas.
La porosidad y la falta de homogeneidad en
el procesamiento de piezas son defectos que
se introducen, inician las grietas y no resisten

la fractura, por lo que son quebradizos. Lo
Figura 3. Marco para dientes sintéticos formados

ha limit | aprovechamient
que ha ado el aprovechamiento de sus por Zirconia [Almeraikhi et al., 2017].

propiedades de biocompatibilidad (Figura 3),

resistencia térmica, quimica, ambiental y mecanica (Tabla 3). Los bioceramicos dentro del
cuerpo son bioinertes, no reaccionan con el medio; bioactivos, se enlazan con el tejido vivo y,
reabsorbibles, al metabolizar hasta su desaparicién. Gracias a su biocompatibilidad proporcio-
nan la promocion de funciones celulares y osteoconduccién [Eckel et al., 2016; Wang, 2003;
Kruse et al., 2011; Teoh, 2000].

Tabla 3. Propiedades mecanicas y tamario de particula para la HAP y el B-TCP [Mohandes y Salvati-
Niasari, 2014; Zhou et al., 2015; Supova, 2015; Prakasam et al., 2015; Ramay et al., 2004; Johnson y
Herschler, 2011].

Biocerami- Médulo de Resistencia Resistencia Dureza Tamafio de
cos Young (GPa) alatensién alacompre- (MPa) particula
(MPa) sion (MPa) (nm)
HAP 142+34 38-250 172 + 28 5,200 — 7,000 11-1540
35-120 120-900 3,000-7,000
B-TCP 8.9-13.5 20-140 1.04-3.7
9.8 +0.3

Los ceramicos conforman el componente principal inorganico del hueso y los dientes. La hi-
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droxiapatita (HAP) y el fosfato tricalcico (TCP) son los fosfatos de calcio de uso mas extendido
para aplicaciones de regeneracion dsea por sus propiedades de osteoconduccion para el
crecimiento del hueso [Kim et al., 2006; Lin et al., 2007].

Materiales compuestos

Los materiales compuestos se forman, por la combinacién entre dos o0 mas materiales, con el
fin de mejorar sus propiedades, ya sean, tanto mecanicas como estructurales otorgadas por
cada parte del material compuesto (Tabla 4). El hueso, al ser un compuesto organico-inorga-
nico, requiere de materiales hibridos que logren combinar la fuerza y rigidez que proporciona
el componente inorganico con la flexibilidad y tenacidad del componente organico [Sharma y
Varghese, 2016].

Tabla 4. Propiedades mecanicas y porosidad de biomateriales compuestos [Wei et al., 2015; Guo et
al., 2015; Selvakumar et al., 2015]

Biomaterial Mdédulo de Resistencia Resistencia Dureza Tamafio de
compuesto  Young (GPa) alatension alacompre- (MPa) poro (um)
(MPa) sion (MPa)

SS/n-HAP 151.1 +4.48 — 130.9 £6.36 — 2,110+90 300-400
por SLM 225.7 £3.73 -2,520 80
606.4 £6.27
HAP/chitosan 0.17 £0.02 3.12£0.12 9.41 £1.63 30-80
TPU/n-HAP  0.0002- 15.7-234
0.0009
HAP/PLA 17.4 — 38.3 0.44 - 8.67 40

En el reemplazo 6seo el material compuesto se disefia, a partir de la combinacién adecuada,
por su semejanza mecanica, de composicion y estructura al tejido a sustituir. Los componen-
tes ceramicos mas utilizados han sido la HAP y los biovidrios, a partir de un refuerzo ceramico;
mientras que dentro de los poliméricos se han usado el colageno entrecruzado, polimetiime-
tacrilato (PMMA), acido polilactico (PLA), policaprolactona (PCL), entre otros [Venkatesan y
Kim, 2014; Mathieu, 2006].



2.2 LOS FOSFATOS DE CALCIO

Los bioceramicos del tipo de los fosfatos destacan por sus propiedades fisicoquimicas se-
mejantes al hueso, asi como por su porosidad que, sirve para la fijacion por relleno de las
cavidades [Wang, 2003; Kruse et al., 2011; Dorozhkin, 2007]. La relacion molar que, guardan
sus iones Ca/P, permite una variedad de compuestos en aplicaciones biomédicas, tanto en la
sustitucion, reparacién y aglutinante en la unién de las piezas 6seas (Anexo 1, Tabla 1 [Ledn
et al., 2009]). La HAP y el beta fosfato tricalcico (B-TCP), por su semejanza a la whitlockita,
son los mas utilizados en el disefio de tejido 6seo, debido a su similitud quimica y estructural
[Surmenev et al., 2014].

La hidroxiapata, Ca, (PO,),(OH),, HAP, forma el 70 % m/m de la composicion del hueso en
peso seco, es el ceramico mas bioactivo aplicado en el campo biomédico, debido a sus pro-
piedades de: osteoinduccién, en la generacion de hueso nuevo; biocompatibilidad, por su si-
militud con los tejidos; estabilidad quimica; actividad bioldgica y superficial; sin efectos nocivos
ni secundarios con el cuerpo humano [Zhao et al., 2016: Sachlos y Czernuszka, 2003; Kim et
al., 2006; Zhou, 2011]. Estas propiedades relacionadas con su tamafo de particula, ha trasla-
dado a la HAP al campo de la nanotecnologia, con el mejoramiento de su energia superficial,
solubilidad y, actividad biolégica. De tal forma, que las nanoparticulas de HAP muestran acti-
vidad antitumoral inhibiendo el crecimiento de células cancerosas, al combinarse con farma-
cos anticancerigenos, acidos nucleicos y proteinas. Estas particulas se consideran vectores
genéticos, en donde se cargan, concentran y protegen genes; por su estabilidad biolégica y
su facilidad de preparacion y modificacion, aunque son requeridos mas estudios [Venkate-
san y Kim, 2014; Zhao et al., 2016] . En las aplicaciones tradicionales, las nanoparticulas de
HAP contribuyen con el mejoramiento para los implantes en hueso y dientes, el sistema de
transporte de farmacos y en la quimica bioanalitica. Aunado con su consumo creciente en la
reparacion del hueso fracturado o substitucion del faltante [Sadat-Shojai et al., 2013; Sachlos
y Czernuszka, 2003; Nayak, 2010; Rogel et al., 2008; Gopi et al., 2016].

La whitlockita (WH), Ca,Mg(PO,OH)(PO,),, es la fase menor en el hueso humano con un 20
% m/m, se encuentra en cantidad mayor en el hueso joven, relacionado con la influencia en
el desarrollo 6seo. El fosfato tricalcico, Ca,(PO,),, TCP, es un fosfato de calcio que funciona
como el analogo sintético de la WH por ofrecer propiedades semejantes a ésta como su es-
tructura, ser reabsorbible y estar asociado al hueso joven, este compuesto también favorece
la osteoinduccion [Snu R&DB Foundation, 2015].
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2.2.1 Métodos de sintesis de la hidroxiapatita (HAP)

La sintesis de HAP ha sido investigada para su uso como implante 6seo, se ha obtenido a
partir de tejido animal y sintesis quimica. Del tejido animal se ha usado el hueso del bovino
0 porcino, la estructura mineral del coral y la cascara del huevo; con la ventaja principal en
la manutencién de los iones encontrados en el hueso como son el magnesio y sodio [Welsch
y Sobatta, 2008]. La sintesis quimica de la HAP se ha realizado por los métodos de estado
sélido, coprecipitacion, sol-gel y mecanoquimica, entre otros, lo que permite el control de su
tamafo de particula, porosidad y pureza. Dentro de estos métodos, los de quimica hiumeda
de sol-gel y coprecipitacion son los mas empleados, por su sencillez en la preparacion y por
el desarrollo de particulas de tamano nanométrico (Anexo 1, tabla 2). En ambos métodos, es
necesario controlar la relacién molar Ca/P, el pH, la temperatura y el tiempo [Bezzi et al., 2003;
Santos et al., 2005]. En el proceso sol-gel se requiere ademas, el control del gel polimérico,
con la observacion de la relacién molar agua/alcoxido; la velocidad relativa de la hidrdlisis y, su
condensacion final [Venkatesan y Kim, 2014; Sadat-Shojai et al., 2013; Tahriri, 2008; Mobas-
herpour, 2007; Pramanik, 2007; Fathi, 2007; Wang, 2010; Nayak, 2010; Sequeda et al., 2012].

2.3 ACIDO POLILACTICO (PLA)

El PLA es un poliéster biodegradable derivado de fuentes renovables, ha sido usado en im-
plantes y disefios médicos, dado que se degrada con el tiempo, por lo que la etapa de remo-
cion no es requerida. No tiene efectos toxicos en el cuerpo humano, ya que se produce acido
lactico, de forma natural. EI PLA se usa en aplicaciones biomédicas como suturas, tornillos
y en la fijacion de fracturas y andamios para reconstruccion de tejidos [Castro-Aguirre et al.,
2016].

Su uso extendido se debe al control en sus propiedades mecanicas (Tabla 5), de degradacién
y de bioctividad. Dentro de las propiedades mecanicas, su fuerza de flexion les permiten fun-
cionar en aplicaciones 6seas; la compresion y su médulo elastico se mejoran al incrementar
su grado de polimerizacién. En las de degradacion permiten su descomposicion en metabo-
litos no téxicos, aunque la acumulacién del acido lactico (AL) llega a producir inflamacion; no
obstante, es dificil controlar la velocidad de hidrdlisis, por su hidrofilicidad baja. El ajuste de es-
tas propiedades se realiza, cuando el PLA se usa en combinacion con otras sustancias como



otros polimeros, proteinas, fibras de carbdn y la hidroxiapatita, lo que mejora sus funciones en

la estabilizacion de fracturas, fijacion de tendones y ligamentos, y sus propiedades mecanicas

[Castro-Aguirre, 2016; Po-Liang et al., 2007].

Tabla 5. Propiedades fisicoquimicas del acido polilactico [Bronzino, 1995, Wypych, 2012].

PLA

Propiedad Unidades
Peso molecular numero promedio (M ) 74,000- 660,000 mol
Peso molecular masa promedio (M, ) 80,000-380,000 mol
Mdédulo de Young 0.085-13.8 GPa
Resistencia a la tension 14 - 114 MPa
Alargamiento a la rutura 4 %
Dureza 95 D
Densidad a 20 °C 1.21-1.29 g/cm?
Temperatura transicion vitrea (Tg) 55-75 °C
Temperatura de fundicién (Tm) 164-178; 180-184 (L-PLA) °C
Temperatura de descomposicion >200 °C
Coeficiente de expansion termal 41 x 10% m/mK
Biodegradacion Degradacion completa en 4.8 anos

a25°C

2.4 INCORPORACION DE LA HAP EN PLA

En la union entre la HAP, la cual es hidrofilica y el PLA, hidrofdbico, en la conformacion del

material compuesto, es necesaria una interfase. Para esto se ha propuesto la adicion de un

surfactante, un copolimero o la encapsulacion de la HAP en la matriz polimérica de PLA por

el método de emulsion agua-aceite-agua (w-0-w), los métodos se describen a continuacion.

. En el método del surfactante para la incorporacién de HAP en PLA, ambas fases se

dispersan, por medio de acido 12 hidroxiestearico (HSA) disuelta en cloroformo o diclorometa-

no a temperatura ambiente, con agitacién vigorosa y constante para obtener una suspension

homogénea de particulas de HAP, suspendidas en la matriz de PLA. Finalmente el disolvente

se elimina por evaporaciéon [Kim, 2006].
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. El método de la encapsulacion de HAP en microesferas de PLA, por medio de PVA se
realiza disolviendo PVA en agua a 70 °C, y el PLA en diclorometano. Para la formacién de las
microesferas, el polvo de HAP se dispersa en la disolucion de PLA, con agitacion constante;
la cual se vierte, por goteo, en la disolucion de PVA. En el proceso final, la agitacion se au-
menta y prolonga hasta la eliminacion del diclorometano y el endurecimiento del conformado
[Mathieu, 2006; Po-Liang et al., 2007; Kim et al., 2006; Russias et al. 2006; Qi et al., 2000;
Ushida et al., 1997; Ravosky et al., 2013].

2.5 CONFORMADO DEL MATERIAL COMPUESTO

El remodelado 6seo es un proceso de reestructuracion del hueso existente, en formaciéon y
reabsorcién constantes. Requiere estructuras tridimensionales para permitir el crecimiento de
las células 6seas. Es por eso, que en su sustitucién son necesarias estructuras, con la forma
del tejido a remplazar. De tal forma que, los andamios son estructuras en donde las células se
sostienen, proliferan y crecen [Wang et al., 2016].

La arquitectura del poro del andamio provee la geometria, tamafio, interconectividad, orienta-
cion y ramificaciones, en el desarrollo del crecimiento y funcionamiento de las células, porque
maximiza la difusion de los nutrientes y el flujo de liquido tisular y de la sangre, en la regene-
racion del tejido [Yoshikawa, 2009].

Las caracteristicas de la forma del andamio no son triviales en su obtencion por los métodos
de conformado, dentro de los que se encuentran los de esponja, el micro-fresado o el elec-
trohilado. Estos permiten el control del tamafio de poro, aunque dejan de lado su arquitectura
[Taboas, 2002]. El control sobre la arquitectura del andamio, su porosidad y geometria se esta
desarrollando, con los métodos de sélidos de forma libre (SFF), con base en la manufactura
aditiva (MA). Cabe mencionar que, los métodos de conformado se usan en conjunto, esto es,
por medio de la MA se forma la geometria rectora y, la estructura de sostén, para su posterior
recubrimiento con el electrohilado [Fierz et al., 2008; Seitz et al., 2005; Gbureck et al., 2007].

2.5.1 manufactura aditiva (MA)

El prototipado rapido por medio de MA es una técnica versétil de construccion de adicion de
material que permite la fabricacion de estructuras 3D capa por capa (Figura 4), con geome-



trias y arquitectura definidas y complica-
das, permite su reproducibilidad, con el
uso de una gran variedad de materiales
(Figura 5). En el control detallado de la
morfologia del andamio, la MA aplica las
tecnologias computacionales, junto con
la tomografia computarizada (CT) se
disefia la forma del andamio que el pa-
ciente precisa. Por lo que se considera
un proceso de construccion directo que
elimina la necesidad de realizar moldes
y pasos posteriores del procesamiento
ahorrando tiempo [Lee et al., 2004].

Figura 4. Principio de funcionamiento de la manufactura aditiva
(AM) [Andreas, 2016].

Figura 5. Geometrias complejas y precisas posibles por AM para varios sistemas de porosidad [Hut-

macher, 2006]
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Algunas de las desventajas de la MA es su forma de construccién (Figura 6), en una direc-
cion, con el consecuente comportamiento anisotrépico y, durante la impresion por capas, Si
el espacio entre las lineas o la orientacion de la pieza no son las correctas, se afectaran sus
propiedades mecénicas.

~ D
== |||||||| ||HH||

Figura 6. Orientacion de la construccion como generador del Comportamiento anisotropico [Adapta-
cion: Lasprilla, 2014].

Las técnicas de la MA para la construccion de andamios 6seos (detallados en el Anexo 1, ta-
bla 3), no son unicos o superiores al resto, ayudan a producir materiales con las propiedades
requeridas del usuario. En el proceso de fabricacién de andamios para el tejido 6seo, a partir
del material compuesto de HAP-PLA, destacan la técnica de robocasting (DIW, por sus siglas
en inglés), con la aplicacion de biotintas y, la de deposicién de material fundido (FDM, por sus
siglas en inglés), por ser la mas accesible.

La combinacion del material compuesto HAP-PLA y la técnica de conformado de MA posibili-
tan la construccién de andamios tridimensionales para el remplazo 6seo, con caracteristicas
geomeétricas y fisicoquimicas diferenciadas; con morfologia similar al tejido, una porosidad al
75% y tamafo de poro de 200-400 um [Almeida, 2014; Mathieu, 2006].



3. OBJETIVOS

3.1 GENERAL

Sintetizar, conformar y caracterizar un biomaterial de HAP y PLA para el disefio de andamios
por impresién 3D, en aplicacion de la reparacién ésea.

3.2 ESPECIFICOS

o] Sintetizar un biocerdmico de hidroxiapatita, por el método de coprecipitacion.

o] Conformar un biomaterial de HAP, por medio de su incorporacion en PLA para su im-
presién 3D.

o] Diseno del material compuesto de HAP-PLA por impresion 3D, por el método de depo-
sicién de material fundido para su uso en la reparacion osea.

o) Caracterizacion de la HAP, del biomaterial HAP-PLA y, del andamio 3D, por medio de
difraccién de rayos X, espectroscopia de absorcion infrarroja y, microscopias: optica y electro-
nica de barrido.
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4. DESARROLLO EXPERIMENTAL

La obtencién de andamios por MA (Figura 7) se divididé en seis etapas: la sintesis de la hi-
droxiapatita (HAP), la obtencion del material compuesto (HAP-PLA), el conformado del ma-
terial compuesto (HAP-PLA), el modelado tridimensional del andamio por impresion 3D vy; las
pruebas mecanicas y de degradacion in vitro.

Sintesis HAP p Material compuesto HAP-PLA ¥
Tratamiento .
T
pH térmico =mpo . .
<7 o 8h Dispersion -
Copreci- (HAPO3-1) sgg Og 10h Concentracion
p|taC|én %I-IOA-«I:'-I’-C]).&Z) 800 °C 14 h 25 % m/m
900 °C 2h HSA
1000 °C 50 % m/m
600 °C
?H_me,l) 700 °C 50 % m/m (HAP-PLA 13)
2 750 °C PVA 33 % m/m (HAP-PLA 14)
Sol-gel (HAP04-2) 800 °C 70 % m/m (HAP-PLA 15)
8-9
(HAP04-3) 900 °C
1000 °C
Impresion 3D 4 Conformado HAP-PLA
Tempe- Formacion del
ratura Tempe- filamento por
Velocidad 180°C G
30 mm/s 215 o 150 °C Extrusion
40 mm/s 230 °C 160 °C
omms /e
° 250 °C
Moldeo

Figura 7. Diagrama del desarrollo experimental hasta la impresion del andamio con nombre (clave)
de los materiales.
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4.1 REACTIVOS

Nitrato de calcio tetrahidratado [Ca(NO,),*4H,0], pentoxido de fosforo (P,O,), fosfato diamo-
nico ((NH,),HPO,), hidroxido de amonio (NH,OH), (J.T. Baker, 99% pureza, Q.P.). Acido 12 hi-
droxiestearico (HSA) (Charlotte Chemical Internacional, 88% pureza). Acido polilactico (PLA)
[C,H,O,], (Biomaterial Aldrich); alcohol polivinilico (PVA) [C,H,O] (Aldrich, M=89,000-98,000,
99+% hidrolizado R.A.); cloroformo (CHCL,) (ALVI, 99% pureza, Q.P.); diclorometano (CH,CI,)
(ALVI, 99% pureza, Q.P.); alcohol etilico absoluto, etanol (C,H,OH) (Merck, 99.8% pureza);
agua destilada.

4.2 TECNICAS DE CARACTERIZACION

Los precursores y los productos se caracterizaron de la manera siguiente:

4.2.1 Difraccion de rayos X (DRX). La identificacion de las fases se realizo, por difraccion de
rayos X de polvos, en un difractdmetro Siemens D500 (Laboratorio del Dr. David Diaz, Fac.
Quimica, UNAM) y Advance Davinvi D8 (USAII-UNAM) con radiacién de Cu Ka1 filtrada con Ni
de 1.5406 Ay 1.54184 A, respectivamente; constante de tiempo de 0.5 s, velocidad de paso
angular de 0.02°/ min desde 10° a 65° de 26.

La ecuacion de Scherrer se uso para determinar el tamafio de particula, por medio de la rela-

cion siguiente.
T=KA/BcosO

Dénde 1 es el tamano de particula, K es la constante 0.89, A corresponde a la longitud de onda
de los rayos X usados, B es el ancho medio del pico 26 de la senal mas alta en radianes, y 0
es el angulo de la sefial mas alta en grados. En el caso de la HAP, la medicion se realiz6 para
las reflexiones (002) y (300).

4.2.2 Espectroscopia de absorcion infrarroja (IR). Los modos de vibracion, de los grupos
funcionales, de los precursores, los productos y el seguimiento de la degradacién del material
compuesto, se analizaron por espectroscopia de absorcion infrarroja atenuada, en un equipo
Perkin-Elmer FIR Spectrum 400 (USAII-UNAM) y UATR Two (Laboratorio de Quimica Inorga-
nica 1C, Fac. Quimica, UNAM), en el intervalo del infrarrojo medio de (4000-500) cm".
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4.2.3 Microscopia electrénica de barrido (MEB). La morfologia microestructural y la com-
posicién quimica se obtuvo por microscopia electrénica de barrido en un JEOL JSM-5900-LV
ESEM (USAII-UNAM), con microanalisis (EDS) Oxford ISIS. Las muestras se mantuvieron sin
humedad.

4.2.4 Microscopia 6ptica (MO). La visualizacion de la microestructura del material compues-
to y de los andamios de la HAP-PLA se realiz6é en el microscopio 6ptico OLYMPUS sz-CTV
ocular 10x (Laboratorio de Quimica Inorganica 1C, Fac. Quimica, UNAM) y un Carl Zeiss 2x
(Laboratorio de Ceramicos, Fac. Quimica, UNAM).

4.2.5 Pruebas mecéanicas. La evaluacion del rendimiento mecénico, de compresién y ten-
sion, se realizé por triplicado en las probetas impresas en 3D por el método FDM. (Las formu-
las utilizadas se detallan en el Anexo 1.2).

Para la resistencia a la comprension se usé una maquina de pruebas mecanicas Humboldt
HM-280 (Laboratorio de Ceramicos, Fac. Quimica, UNAM), con una velocidad de cruceta de
0.2 mm/min y velocidad de deformacion de 1.66x10* s'. Las mediciones se realizaron en
probetas cilindricas de 10 mm de diametro por 20 mm de altura, de acuerdo a la norma ASTM
D5024-95, con un arreglo interior en forma de rejilla para simular la porosidad del andamio.
Los especimenes se fallaron, para muestras isotropicas, de forma uniaxial, paralela a la direc-
cion impresion.

La prueba de tensién us6 una maquina de pruebas Instron 5500R (Laboratorio de Pruebas
Mecanicas, IIM, UNAM), con una velocidad de cruceta de 10 mm/min (velocidad de deforma-
cion de 5.55x102 s') se realizé en probetas de [~1 x 7 x 30] mm, de acuerdo con la norma
ASTM D638.

4.2.6 Dureza. El material compuesto de HAP-PLA impreso por FDM se sometié al ensayo de
microdureza para medir su resistencia al ser penetrado, por medio de la prueba Vickers en un
Shimadzu HMV-G (Laboratorio de Pruebas Mecanicas, |IM, UNAM), 25 g/ 20 s (245.2 mN), en
un disco pulido de 20 mm de diametro y 1 mm de altura, con 6 indentaciones. (Las férmulas
utilizadas se detallan en el Anexo 1.2).

4.2.7 Pruebas in vitro. La capacidad de degradacion, del andamio del material compuesto de
HAP-PLA, se probaron in vitro; por medio de su inmersién en 30 mL de fluido humano simula-
do (SBF) a 37 °C por 2, 4 y 6 semanas, cantidad de las sales en Anexo 1 tabla 4.



4.3 SINTESIS DE LA HIDROXIAPATITA (HAP)

La sintesis de HAP se realiz6 por sol-gel y coprecipitacion para obtener un tamafo de particu-
la <50 nm, sin fases secundarias. En este trabajo, se obtuvieron estas caracteristicas, por el
método de coprecipitacion. En la determinacion de las condiciones de sintesis se cambiaron
las concentraciones, por medio de distintos reactivos, tiempos y temperaturas de reaccion,
reposo, secado, cristalizacién. El seguimiento de las reacciones se hizo por el analisis de DRX
y FTIR (Sintesis de HAP por método sol-gel en el Anexo 2.1).

4.3.1 Sintesis de HAP por coprecipitacion.

La sintesis de 5 g HAP se realizo, a partir de una disolucion de Ca(NO,),*4H,0 a 0.33 M (23.5
g en 900 mL de agua), que se vertio por goteo en la de (NH,),HPO, a 0.12 M (7.9 g en 1500
mL de agua), con agitacion vigorosa a temperatura ambiente, y control del pH (desde 7 a 11)

gee

Figura 8. Sintesis de nano-hidroxiapatita, n-HAP.
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por medio del NH,OH; la agitacion se mantuvo durante 40 min a 75 °C, hasta su precipitacion,
con un tiempo de reposo desde 24 h a 72 h. El sélido se separé por filtracion, se lavé con
agua destilada hasta la eliminacién de los residuos de amonio y se secé a 80 °C, desde 24 h
a 72 h. Para la cristalizacién se probaron las temperaturas de (600, 700, 800, 900 y 1000) °C,
y tiempos de cristalizacion desde 2 h hasta 72 h (Figura 8).

La reaccién quimica se plante6 por medio de la ecuacién siguiente:

10Ca(NO,),4H,0+6(NH,),HPO,+8NH,0H—Ca, (PO,)(OH),+20NH,NO,+46H,0

4.4 OBTENCIQN DEL MATERIAL COMPUESTO HIDROXIAPATITA -
ACIDO POLILACTICO (HAP-PLA)

La incorporacion del material compuesto HAP-PLA requirié la promocién de la union inorga-
nica con la organica, las condiciones y los reactivos se obtuvieron por medio de la dispersion
de la HAP y la disolucién del PLA en cloroformo, diclorometano y la mezcla de ambos. Para
tener una suspension de ambos materiales se probaron los surfactantes de HSA y PVA. En
este trabajo se realiz6, con diclorometano y PVA (En el Anexo 2.2 se detalla el conformado del
material compuesto HAP-PLA por el método de dispersion con HSA).

4.4.1 Material compuesto HAP-PLA, por el método de dispersién con PVA

La HAP se encapsul6 en microesferas de PLA, por medio del PVA, a partir de dos disolucio-
nes, la del PVA en agua (0.5 p/V) a (70 £ 5) °C en agua y, la de PLA en diclorometano (1 p/V).
La HAP, en un contenido desde 33 % m/m hasta 70 % m/m, se agrego a la disolucion de PLA
con agitacion continua. Esta dispersién se agreg6 por goteo a la disolucion de PVA, con agita-
cion constante a (70 £ 5) °C, en un lapso de 30 min; terminada la adicion, las condiciones se
conservaron, la agitacion se aumento hasta la evaporacién del diclorometano, alrededor de 2
h, con un reposo posterior hasta de 14 h. Finalmente, el conformado se separd por filtracion
al vacio, se lavo con agua hasta la eliminacion del PVA 'y, se secé a temperatura ambiente,
durante 24 h (Figura 9).



Figura 9. Representacion esquematica del método para la dispersion de la HAP en el PLA por medio
de PVA.

4.5 CONFORMADO DEL FILAMENTO DEL MATERIAL COMPUESTO
HAP-PLA

El material compuesto HAP-PLA fue conformado para su uso, en forma de filamento, por el
método en molde (Anexo 2.3) y el de extrusion.

4.5.1 Conformado por extrusion

El material compuesto HAP-PLA fue moldeado por extrusién para su uso en la maquina de
FDM. El material compuesto se recortdé en fragmentos de 5 mm para su formado mediante
presion y temperatura, con salida a un dado circular de 1.75 mm de diametro. La temperatura
usada fue por encima de la transicion vitrea del compuesto, probando entre (140 a 160) °C
(Figura 10).

39



40

pon O p

S o 598

Evaporacion ' = Fundicion del
del solvente HAP-PLA entre

140-160 °C

Cortado de @ :
fragmentos aby ° Enfriado y
de aprox. ‘?’;:i& embobinado

5x5 mm W

Figura 10. Esquema del conformado para el material compuesto HAP-PLA, por medio del metodo de
extrusion del HAP-PLA con PVA.

4.6 MODELADO TRIDIMENSIONAL DEL MATERIAL COMPUESTO HAP-
PLA

El modelado para la impresion 3D, de pruebas mecéanicas y para el implante éseo, se realizo,

con el programa tridimensional Rhinoceros 5.

La construccion del andamio de arquitectura controlada por MA, impresiéon 3D, para las prue-
bas mecanicas de compresion, tension y microdureza; se realizd, con el filamento del material
compuesto de HAP-PLA, por medio de la deposicién en capas (FDM). Se usé la impresora
3D Flashforge Creator-Pro (Laboratorio de Ceramicos, Fac. Quimica, UNAM), con capacidad
de construccion de (227 x 148 x 150) mm, resolucién de capa de (100 ~500) pm, precisién en
XY: 11 ymy en Z: 2.5 ym, didametro del filamento de 1.75 mm, y diametro del cabezal de 0.4
mm. La construccion del andamio 3D se realizé con los filamentos, del material compuesto
HAP-PLA obtenido con el HSA ((25-50) % m/m HAP) (Anexo 3.4), y con el PVA ((50-70) %
m/m HAP). La variacion en la temperatura fue desde los 160 °C a los 230 °C, a una velocidad
de (30-50) mm/s, grosor de capa de 0.1 mm, y temperatura de la cama de 50 °C.

Probeta para compresién

Las pruebas mecanicas del material compuesto HAP-PLA se realizaron, con una relacion 50
% m/m de HAP, con medidas de 10 mm de diametro por 20 mm de altura (Figura 11 a). Con



un entramado interior de tipo rejilla (Figura 11 b), lo que proporcionara la interconexion a lo
largo del andamio, con el proposito de lograr su vascularizacion posterior. La construccion de
la probeta por impresién 3D fue de relleno sélido, altura de capa de 0.1 mm, rapidez de impre-

sion de 40 mm/s y a una temperatura de 230 °C.
a

?
7
D).

(20 + 0.05) mm (10 £0.05) mm
= OTTI1TITTTI

(0.7 £0.05) mm
(0.7 £0.05) mm

Figura 11. Planos del modelo tridimensional de la probeta de material compuesto HAP-PLA para las
pruebas mecanicas: a) medidas generales, b) vista en perspectiva.

Probeta para tension

La probeta para tensién se realiz6 siguiendo las normas (véase 4.2.5). La construccion de la
probeta de HAP-PLA se realizé en impresion 3D por FDM con relleno sélido, altura de capa de
0.1 mm, rapidez de impresion de 40 mm/s y temperatura de 230 °C (Figura 12 ay b).

a b

(10 £0.05) mm

(7 £0.05) mm ((22 £ 0.05) mm

(7 +£0.05) mm (30 +£0.05) mm

(64 +0.05) mm

Figura 12. Planos del modelo tridimensional de la probeta de tension de material compuesto HAP-
PLA: b) medidas generales, b) vista en perspectiva.
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Pastilla para prueba Vickers

La pastilla para la prueba Vickers (Figura 13 a y b) fue impresa en 3D por el método FDM, se
uso el material compuesto HAP-PLA (50 % m/m HAP). La construccion de la pastilla se realizd
a una altura de capa de 0.1 mm, rapidez de impresion de 40 mm/s, temperatura de 230 °C y

con relleno sélido.
a b

(20 = 0.05) mm

[ T = (1 £0.05) mm

Figura 13. Planos del modelo tridimensional de la pastilla para prueba Vickers de material compuesto
HAP-PLA: a) medidas generales, b) vista en perspectiva.



5. RESULTADOS

El método sol-gel se encuentra detallado en el Anexo 3.1.

5.1 SINTESIS DE HIDROXIAPATITA (HAP)
5.1.1 SintesisapH 7
Estructura cristalina por DRX

La evolucién de la cristalizacion de la HAP03-1 (Figura 14), con respecto a la temperatura de
cristalizacion, mostré a los 600 °C, una fase en formacién de HAP, con un tamano de particula
de 20 nm. A 700 °C, la HAP aparece acompanada, con las sefales relacionadas a la forma-
cién de los fosfatos de calcio de tipo, Ca,(PO,),, a-Ca,(PO,), (JCPDS 00-009-0348); las cuales
se mantienen hasta los 800 °C. En 900 °C, se identifica el fosfato de calcio bifasico (BCP)
formado por la fase de HAP y de B-TCP. A 1000 °C, las sefales identificadas como una mezcla
de fases, mostraron a la HAP en una proporcion mayor (d,, (A): 281,277,y 272, JCPDS
01-074-0565), y en menor del fosfato tricalcico beta, tipo whitlockita, B-TCP, Ca,(PO,),, (d
(A): 3.20,, 2.87 y 2.60,; JCPDS 00-055-0898) (Figura 15).

hkl

Por medio de la ecuacion de Scherrer se determiné el tamafio de particula para cada uno
de los tratamientos térmicos. El espécimen mostré crecimiento, casi lineal en relacion con el
aumento de temperatura, en la particula que empezé en 18.8 nm a 600 °C, 27.9 nm a 700 °C,
61.7 nm a 800 °C, 92.3 nm a 900 °C y 102.6 nm a 1000 °C, figura 16 a. El cambio en el tiempo
de cristalizacion a 700°C mostré la formaciéon de HAP, asi como crecimiento en la particula;
los tamafos fueron de: 20.3 nm a 8 h de tratamiento, de 22.7 nm a 10 h, de 39.0 nm a 14hy
40.1 nm a 72 h, figura 16 b.
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Figura 14. Trayectoria de cristalizacion para HAPO03-1 a diferentes temperaturas.

HAPO3-1 pH<7 ° # HAP-Ca, (PO,),(OH), (01-074-0565)

d,=2.81,2.77, 2.72,
® 3-TCP- Ca,(PO,), (00-055-0898)

10 15 20 25 30 35 40 45 50 55 60
206

Figura 15. Difraccion de rayos X para HAP03-1 mostrando la combinacién de fases HAP y B-TCP.
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Figura 16. Crecimiento del tamafio de particula para HAPO3-1 con el incremento en a) temperatura y
b) tiempo a 700°C.

Determinacién de los grupos funcionales por FTIR

La espectroscopia de absorcién infrarroja de la HAPQ03-1, en la Figura 17, mostro las sefiales
siguientes: a 3573 cm™, se atribuy6 a la vibracién de estiramiento de los iones OH- estructu-
rales y, a 632 cm™ a la deformacion del enlace O-H-, pertenecientes a la HAP. Las bandas en
1086 cm™ y en 1030 cm™ se correlacionan a los componentes de la vibracion no simétrica,
triplemente degenerada del P-O. La sefial en 972 cm™ se asign6 a la vibracién de estiramiento
no degenerada del P-O. Las bandas en 1205, 944 y 548 cm™, se atribuyeron a los modos P-O
del B-TCP. Y, las sefiales entre 600 y 565 cm™ al componente de la vibracion de deformacion,
triplemente degenerada, del O-P-O [Markovic et al., 2004; Arsad et al. 2011; Gang, 2007].

3571
O-H 1205
PO
1086
PO, \
1030 4548
PO, PO,
I T T T T T T 1
4000 3500 3000 2500 2000 1500 1000 500

cm?
Figura 17. Espectro de absorcién FTIR para la HAPO3-1.
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5.1.2 Sintesis a pH 10-11
Estructura cristalina por DRX

La muestra HAPOQ3-2 sintetizada, a un pH entre 10 y 11, y cristalizada a 700°C, muestra en su
difractograma de rayos X una fase identificada con la HAP (JCPDS 070-2065), (Figura 18), sin
sefiales adicionales. Lo que sugiere la obtencion de una fase pura. El calculo de diametro de
particula, obtenido por medio de la ecuacién de Scherrer, con las sefales de difraccion de los
planos (002) y (300), indicé 23 nm para el parametro a, y 44 nm para el ¢, lo que se podria
asignar a una celda hexagonal.

HAPO3-2 pH 10-11.
HAP- Ca, (PO,),(OH), (01-074-0565)

d,=2.81,2.77,,2.72,

10 15 20 25 30 35 40 45 50 55 60 65
20

Figura 18. Difractograma de rayos X para HAP03-2.

Determinacién de grupos funcionales por FTIR

El analisis de la HAPO03-2 por espectroscopia infrarroja (Figura 19) mostré en 3573 cm™ una
sefial aguda y pequefia atribuida a la vibracion de estiramiento de los iones OH- estructurales,
con la sefial en 632 cm™ correspondiente a la deformacion del O-H-. La banda en 1088 cm™
y en 1029 cm™ correspondi6 a los componentes de la vibracion no simétrica, triplemente de-
generada, del P-O. En 962 cm™ se asignoé a la vibracion de estiramiento no degenerada del
P-O. Las sefales en (632, 600 y 565) cm™ correspondieron a la vibracién de deformacion,
triplemente degenerada, del componente O-P-O en el PO, * tetraedral de la HAP [Sobczak et
al., Markoiic et al., 2004; Arsad et al., 2011; Tahiri, 2008].
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Figura 19. Espectroscopia de absorcion infrarroja de la HAP03-2.

Morfologia por MEB

En la micrografia por MEB,
con electrones secundarios
de la HAPO03-2, se obser-
varon particulas de tamafio
nanometrico que se asocia-
ron a aglomerados micro-
porosos heterogéneos, con
un contorno de forma esfe-
roide, aproximadamente de
(55.5 - 89.8) nm de diame-
tro (Figura 20). EI microa-
ndlisis elemental quimico
por EDS (Figura 21 a y b),
por electrones retrodisper-
sados, permiti6 asociar la
composicion de la HAP, con
calcio, fésforo y oxigeno, lo

Figura 20. Micrografia MEB de la superficie del polvo de HAP03-2
mostrando el diametro aproximado de los aglomerados esferoides.

cual corroboro la caracterizacion, por DRX y espectroscopia FTIR, la HAP pura obtenida.
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Figura 21. Micrografia MEB de a) la superficie del polvo de HAP03-2 con b) espectro de RX.

5.2 MATERIAL COMPUESTO HAP-PLA

Los resultados del método por dispersion de HSA se detallan en el Anexo 3.2.
5.2.1 Dispersiéon por medio de PVA

La integracion del material compuesto HAP-PLA, en una proporcién del 50 % m/m de HAP por
medio del PVA, se analiz6 con las técnicas siguientes:

Determinacién de los grupos funcionales por FTIR

El andlisis del espectro de IR del material HAP-PLA integrado por PVA (Figura 22), presento
las sefiales caracteristicas para la HAP y el PLA, lo que indicd la eliminacion del PVA durante
el lavado y del diclorometano por evaporacién durante la agitacion. Para la HAP, la sefal en
1041 cm™ se atribuy6 a el PO,* y 568 cm™ para el PO, para la vibracion de deformacion,
triplemente degenerada. El PLA se identific con las bandas en 1727 y 1757 cm™', correlacio-
nadas con el estiramiento del C=0, y la sefial en aproximadamente 3200 cm™ relacionada a
los grupos OH- estuvo ausente [Gang, 2006; Lasprilla, 2011; Xu, 2009; Wang, 2013].
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Figura 22. Espectroscopia de FTIR del material compuesto HAP-PLA 13 relacién 50 % m/m HAP
dispersado con PVA.

Distribucién de la HAP en el PLA por microscopia éptica

El material compuesto HAP-PLA analizado por microscopia optica, mostré un material homo-
géneo, con distribucion uniforme y sin aglomerados de las particulas de HAP embebidas en
el PLA, tanto para el material HAP-PLA 13 (50 % m/m HAP) (Figura 23 a), como para el HAP-
PLA 15 (70 % m/m HAP) (Figura 23 b). El material HAP-PLA 13 fue ideal para la extrusion y

el proceso de impresion 3D.
a b

Figura 23. Imagen de microscopia optica (aumento de 2x) de la dispersion de la HAP en el PLA con
PVA en a) 50 % m/my b) 70 % m/m.
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Distribucién de la HAP en el PLA en el material compuesto por MEB

El material compuesto HAP-PLA (50 % m/m HAP) analizado con electrones secundarios mos-
tré una distribucion uniforme de la HAP (claro) sobre la matriz polimérica (obscuro), con la
formacion de algunos aglomerados de HAP (Figura 24). El analisis EDS en % peso determind
que la relacién para el material compuesto HAP-PLA era en promedio de 52 % m/m de HAP, y
el porciento atdmico de la HAP mantuvo una relacién molar de Ca/P de 1.67 £ 0.02.

Particulas .-
distribuida

Aglomerado de HAP

Matriz pelimérica (PLA)

Figura 24. Imagen MEB de la dispersion de la HAP en el PLA por medio de PVA en 50 % m/m.

5.3 CONFORMADO POR EXTRUSION DEL MATERIAL COMPUESTO
(HAP-PLA)

Distribucién de la HAP en el PLA por microscopia Optica

El compuesto HAP-PLA conformado en microesferas se extruy6 a temperatura de 150°C, se
obtuvo un filamento continuo de (1.75 = 0.05) mm de diametro, sin perder la flexibilidad; por
microscopia optica (MO) se visualizdé una distribucion uniforme de HAP impregnadas en el
filamento formado (Figura 25).



Figura 25. Imagen de microscopia optica (2x) del filamento de la HAP (50 % m/m) en el PLA por ex-
trusion con un didmetro de (1.75 + 0.05) mm.

Distribucion y morfologia del filamento HAP-PLA por MEB
La micrografia MEB, del filamento del material compuesto HAP-PLA (50 % m/m) de aproxi-

madamente (0.4 + 0.05) mm, mostré a la HAP aglomerada (claro) en la superficie de algunas
zonas, y la aparicion de huecos en la superficie (Figura 26).

Aglomerade Hueco
de
Meaftriz PLA

&
oS

Figura 26. Imagen MEB del filamento de la HAP (50 % m/m) en el PLA por extrusion.
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5.4 IMPRESION 3D DEL MATERIAL COMPUESTO HAP-PLA DEL FILA-
MENTO

5.4.1 Determinacién de propiedades para impresién

El filamento apto para el proceso de impresién 3D por FDM mantuvo la HAP con un 50 % m/m
en el PLA. Los filamentos con proporciones de 33 % m/my 70 % m/m de HAP perdieron la
flexibilidad requerida (Tabla 6).

Tabla 6. Conformacion del material compuesto de HAP-PLA para su impresion 3D.

Dispersor PVA

Muestra HAP-PLA 13 HAP-PLA 14 HAP-PLA 15

% m/m de HAP 50 33 70

Apto para impresion ~ Si Filamento fragil Filamento fragil

Las condiciones para la impresion 3D de los andamios de HAP-PLA, se obtuvieron de las
pruebas diferentes de temperaturas y velocidades de flujo, de tal forma que el andamio mos-
trara adicidén entre las capas sin huecos, ni discontinuidades. El filamento se sometié a 230
°C durante la impresion 3D para mantener un flujo constante del material en la boquilla de la
impresora, se observo que debajo de esta temperatura el material no fluyd y por arriba de ella
el PLA sufrié un proceso de degradacién (Figura 27). La velocidad de impresion se establecid
a 40 mm/s para empatar con el flujo del material, ya que, a una velocidad menor el material
salio en exceso de la boquilla, y a una velocidad mayor el material no se imprimio.

Figura 27. Imagen de microscopia Optica (2x) del material HAP-PLA sometido a temperaturas superio-
res a los 230 °C.
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5.4.2 Morfologia del andamio HAP-PLA por MO

El andamio de HAP-PLA impreso en 3D bajo las condiciones éptimas de impresion, observado
por MO, mostré adhesion entre las capas sin huecos y la formacién de una arquitectura con-
trolada (Figura 28). No es posible observar particulas blancas asociadas a la aglomeracion de
HAP en la superficie del andamio.

Figura 28. Imagen de microscopia optica (2x) del andamio construido por impresion 3D de la HAP (50
% m/m) en el PLA con PVA.

5.4.3 Morfologiay composicion del andamio HAP-PLA por MEB

El andamio de HAP-PLA impreso en 3D mostré en su micrografia, por MEB (Fig. 29 a), una
distribucion homogénea de las particulas de HAP (blanco), embebidas en la matriz de PLA
(fondo gris). El mapeo de la composicion (Fig. 29 b) corroboré la distribuciéon de la HAP, con
la presencia de calcio, fosforo y oxigeno; y, para el PLA carbdn y oxigeno. El microanalisis
quimico por EDS (Fig. 29 c) reveld que la HAP se tiene en un 40 % m/my el PLA en un 60 %
m/m. La superficie de las lineas de construccion, sobrepuestas en una rejilla regular, se ob-
servo sin poros, porosidad, ni fracturas (Figura 30). El ancho de la linea de construccion fue
de (0.7 £ 0.05) mm.
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Figura 29. Micrografia MEB de la linea impresa en 3D del material compuesto HAP-PLA mostrando: a)
la dispersion de la HAP en la matriz de PLA, b) analisis quimico por mapeo y c) microanalisis quimico
por EDS.



Linea de construccion

Figura 30. Micrografia MEB del andamio impreso en 3D con el material compuesto HAP-PLA (50 %
m/m HAP) mostrando las lineas de construccién sobrepuestas que forman una rejilla regular.

5.4.4 Pruebas mecanicas
Resistencia a la compresion

El andamio impreso en 3D de HAP-PLA (50 % m/m HAP) se sometioé a las pruebas de re-
sistencia a la compresion, se obtuvo una resistencia maxima, de 11.4 MPa, con un compor-
tamiento tipico de fractura fragil. Mientras que el andamio de PLA alcanzé los 23 MPa, con
comportamiento elastico y plastico (Grafica 1). El médulo elastico maximo para el andamio
HAP-PLA fue de 585.6 MPa.

La visualizaciéon del comportamiento fragil del andamio, mostré la formacién de grietas en la
imagen digital de la figura 31, y expuso los cortes rectos sin alargamiento del material en la
micrografia por MEB (Figura 32 a).

La micrografia, por MEB, de la fractura resultante de la prueba de compresién del andamio
HAP-PLA, comprobd una distribucién uniforme sin aglomerados o zonas sin la HAP (claro),
dentro de la matriz polimérica (obscuro), figura 32 b, la cual no es superficial, sino que se en-

cuentra en el interior de la linea de impresion.
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Grafica 1. Grafica esfuerzo-deformacion para la prueba de compresion del andamio de PLA y de
HAP-PLA.

Figura 31. Prueba mecéanica de compresion para el andamio de HAP-PLA.



Figura 32. MEB de la zona fracturada de la prueba mecénica de compresion para a) el andamio de
HAP-PLA (50 % m/m HAP), b) mostrando la distribucién de la HAP.
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Resistencia a la tension

Las probetas impresas de 3D de HAP-PLA (50 % m/m) para analisis de resistencia a la tension
se muestran en la figura 33. En la prueba de resistencia a la tension se obtuvo una resistencia
maxima de 38.5 MPa, grafica 2, el porcentaje de deformacion maxima al quiebre fue de 2.6 %.

Figura 33. Probeta del material compuesto HAP-PLA para la prueba de la resistencia a la tension.

40
A\

. /\

/O

. A\

/2N —rrobeta

N/ probets
N,

Y \
LT N\

0.04 0.05

o [MPa]

€

Gréfica 2. Grafica esfuerzo-deformacion para la prueba de tension de HAP-PLA (50 % m/m HAP).



La micrografia MEB del area de la falla (Figura 34 a) mostré un comportamiento de fractura

fragil transgranular asociada al componente ceramico, la HAP (Figura 34 b).
a b

=~

Zona de la fractura

Capa de construccién

AN

Figura 34. Micrografia electrénica, por MEB, de la HAP-PLA (50 % m/m), de a) la fractura en la prueba
de tensidn y b) acercamiento para observar la fractura transgranular.

5.4.5 Medicién de dureza

El estudio de microdureza Vickers del material compuesto HAP-PLA (50 % m/m HAP) en la
probeta construida por impresion 3D (Figura 35), obtuvo un valor promedio de la dureza de
170.2 MPa. El largo de la identacion fue de 53.15 ym en el lado horizontal y de 50.21 ym para
una fuerza aplicada de 254.2 mN (Figura 36).

Figura 35. Probeta de HAP-PLA para la prueba de microdureza Vickers.
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Figura 36. Prueba Vickers en la superficie pulida de HAP-PLA (50 % m/m HAP) con dimensiones de la
indentacion.

5.4.6 Pruebas in vitro

Las pruebas in vitro del material compuesto de HAP-PLA, después de tres semanas en el SBF
(fluido corporal simulado), mostré por MEB la degradacion del PLA, junto con la formacion de
microporosidad de (2-4) um de diametro (figura 37 a) con rugosidad visible en la superficie del
andamio (figura 37 b).

El andamio de HAP-PLA, por EDS, determiné un analisis quimico con un promedio de 27 %
m/m de HAP, después de las 3 semanas en el SBF; y el porciento atdmico mantuvo una rela-
ciéon molar para HAP, de Ca/P de 1.59.



T8 [um

3.9 [

4,0

Figura 37. Micrografia electrénica, por MEB, de la superficie de HAP-PLA después de la prueba in
vitro a) formacién de microporosidad y b) degradacién de la superficie.
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6. DISCUSION

En este trabajo se estudiaron las condiciones para obtener un andamio de material compuesto
de HAP-PLA, con propiedades de resistencia y plasticidad similares a las del hueso humano,
por medio de la manufactura aditiva, con el método de deposicién de material fundido.

6.1 SINTESIS DE HIDROXIAPATITA (HAP)

Los resultados del estudio para encontrar las condiciones necesarias para la sintesis de HAP,
son determinantes para la obtencion de la fase pura. Para lo cual se probaron las rutas de
sintesis de, sol-gel y coprecipitacion, con la variacion de la temperatura, el tiempo, los reacti-
vos Y las composiciones (los resultados por el método de sol-gel se detallan en el Anexo 3.1).

6.1.1 SintesisapH 7

En la busqueda de las condiciones adecuadas para la sintesis de la HAP, a un pH menor de 7
se identifico por DRX la formacion de la fase B-TCP, debido a que la probabilidad de hidroxili-
zacion del fosfato de calcio disminuye por la insuficiencia de iones OH durante la sintesis [Gar-
cia et al., 2005]; para eliminar esta ultima fase la muestra se sometié a temperaturas altas, lo
cual no se logré. Conforme la temperatura se incrementé, por DRX se observé que, el ancho
de las sefales se estrecharon, relacionado con el crecimiento del tamafio de particula, en
coincidencia con otros autores [Fathi y Hanifi, 2007; Trinkunaite et al., 2014]. A1000 °C, no se
eliminé el B-TCP de la HAP, ambas fases son identificadas como, el fosfato de calcio bifasico,
con un valor de tamarfio de particula promedio de 102 nm, mayor al encontrado en el hueso
humano de (5 a 60) nm. Se sabe que, la adicion de B-TCP a HAP favorece el crecimiento del
hueso, ya que se encuentra asociado con el hueso humano joven [Snu R&DB Foundation,
2014; Sterling Drug Inc., 1977]; y, favorece las propiedades mecanicas en tensién. De este tra-
bajo se propuso la investigacidon del compuesto bifasico para la regeneracion de tejido 6seo.

6.1.2 Sintesis a pH (10-11)

La HAP para una relacion molar de Ca/P igual a 1.67, funcional para ser usada como bioce-
ramico, se sintetizé, por el método de coprecipitacion, a un pH alcalino, por arriba de 10, con



una temperatura de cristalizacién a 700 °C por 14 h. Su analisis de DRX mostré una fase sin
formacion de adicionales, identificada como hidroxiapatita, y fue corroborada por su espectro
de FTIR; lo que coincide con los datos de la literatura [Jang et al., 2016; Trinkunaite-Felsen et
al., 2014]. El analisis quimico, por medio de EDS confirmo los resultados, con la obtencién de
un valor para la relacion atdmica de Ca/P de 1.65, relacionada al, 1.67 de la HAP estequio-
métrica. El tamafo de particula, de 23 nm para a, y 44 nm para c,, semejante al del hueso,
de aproximadamente (50 x 25 x 2) nm en forma cilindrica [Jang et al., 2015; Trinkunaite et
al., 2014; Ou et al., 2013; Martinez, 2008; Dorozhkin, 2007; Fathi y Hanifi, 2007; Sadat et al.,
2013].

6.2 MATERIAL COMPUESTO HAP-PLA

6.2.1 Dispersion por medio de PVA

La integracion de la HAP, hidrofébica con el PLA, hidrofilico, represento un reto en su unién
para integrar el material compuesto. La experimentacion con varios métodos ayudo en la dis-
persion a través del proceso de emulsion sélido-aceite-agua, s-0-w (por sus siglas en ingles),
por medio del PVA utilizado, como surfactante. El PVA genero la formacion de microesferas de
PLA, encapsulando a la HAP, por medio de la formacion de una interfase entre ambos com-
puestos, o que no se obtuvo de forma individual, lo que se corrobord varias publicaciones [Lin
et al., 2008; Russias et al., 2006; Zhou et al., 2012; Laurencin et al.; 1997; O’Donnell y McGini-
ty, 1997; Murakami et al., 2000]. (En el Anexo 3.2 se describen las pruebas de integracion del
compuesto HAP-PLA por medio de HSA).

La eliminacion de las sustancias que, permitieron la integracion del material compuesto HAP-
PLA, fue otro reto del trabajo presente, debido al riesgo de toxicidad que provocan en el cuer-
po, tanto del surfactante como el solvente, en este caso se usé el diclorometano [Nagata y
Miyajima, 2008; O’Donnell y McGinity, 1997; Zhou et al., 2012]. Por medio del registro de FTIR

se comprobd, la remocion de ambos.
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6.3 CONFORMADO POR EXTRUSION DEL MATERIAL COMPUESTO
(HAP-PLA)

En el proceso posterior de conformado por extrusion, la formacion de huecos o discontinuida-
des son indeseables en la linea de construccion; por lo que, el material compuesto de HAP-
PLA (50 % m/m HAP) requirié una distribucion uniforme, logrado por el método de emulsién
soélido-aceite-agua, observado por microscopia optica. El analisis por MEB mostrd, durante
la incorporacion de los compuestos, la formacién de aglomerados pequefios, lo que atribuy6
a la dispersion de la HAP al final del proceso de goteo, observando que, el area de contacto
con la disolucién de PVA disminuy6 conforme aumenté la formacion del material compuesto
en la emulsién. El andlisis EDS en % peso mostré que la cantidad promedio de Ca, asociado
a la HAP, fue de 52 % m/m y la de C, relacionado con el PLA, del 48 % m/m; esta proporcién
es cercana a la esperada de 50 % m/m de HAP, lo que indica la integracion eficaz entre los
componentes por el método sdlido-aciteo-agua. Con el analisis por FTIR se corroboré que,
la HAP embebida en la matriz polimérica no sufrié alteraciones después del proceso de su
integracion.

El conformado por extrusion del material compuesto HAP-PLA se realizé en las proporciones
de (50 y 70) % m/m. Con la primera, se realizé la impresién en 3D, y los resultados expuestos
a continuacioén corresponden a la ella.

El material HAP-PLA se extruy6 para obtener, un filamento con un diametro constante de (1.7
1 0.05) mm, a 150 °C. El cual mostré uniformidad de la HAP distribuida en el PLA, en algunas
micrografias, por MEB se observé acumulacion de HAP en la superficie del filamento. A tem-
peraturas, por arriba de los 150 °C se logré un flujo rapido, lo que provoco la disminucion en
su diametro, con una velocidad de solidificacion de (30-60) s. Por debajo de los 150 °C, el flujo

fue erratico, se produjo un filamento irregular, solidificado inmediatamente por tramos.

6.4 IMPRESION 3D DEL MATERIAL COMPUESTO HAP-PLA

El filamento de material compuesto HAP-PLA, con un diametro de 1.7 mm, soporto el proceso
de impresién 3D, a un flujo constante y, a una velocidad de 40 mm/s. Las condiciones adecua-
das para la imprsion 3D se determinaron a una temperatura de 230 °C, debido al proceso de
degradacion del PLA (ver tabla 2) porque su temperatura de descomposicion es por arriba de



los 240 °C, segun la literatura, lo que provoca la pérdida del polimero y la concentracién del
ceramico, dando como consecuencia un material fragil, en ocasiones incapaz de fluir [Li et al.,
2009; Zhou y Xanthos, 2009; Signori et al., 2009; Bishai et al., 2013]. Las probetas impresas
por 3D, observadas, por MO corroboré estas condiciones de impresion, ya que, se observé un
andamio con unidén entre capas y lineas de construccién continuas, como una consecuencia

del empate entre la temperatura y la velocidad de construccion.
6.4.1 Pruebas mecanicas
Resistencia ala compresion

El andamio de HAP-PLA en el ensayo de compresién obtuvo una resistencia de 11.4 MPa,
en contraste con el hueso cortical humano de 131 a 205 MPa y con el esponjoso de 2 a 153
MPa (Ver tabla 1) [Wang et al., 2016; Mirzaali et al., 2015; Pal S., 2014; Nejati et al., 2008]. La
diferencia en los valores de resistencia se atribuye a la forma de la probeta con rejilla interior y
a las discontinuidades presentes durante el proceso de construccidén que provocan la fractura
a un esfuerzo menor. En contraste, los andamios 3D porosos, de otros autores, presentaron
un rendimiento igual o mayor, con una resistencia de (0.44 a 8.67) MPa [Chandrasekhar et al.,
2005; Nejati et al., 2008; (B) Wang et al., 2010]. La falla por fractura fragil, observada por MEB,

reflejé un comportamiento mecanico similar al componente ceramico.
Resistencia a la tensién

Las probetas del material compuesto HAP-PLA, por impresion 3D, sometidas a las pruebas
de tensioén, dieron una resistencia maxima a la tension de 38.5 MPa. El hueso cortical humano
presenta una resistencia a la tension transversa de (563 + 10.7) MPa y longitudinal de (135
+ 15.6) MPa, mientras el esponjoso, de (92.95 + 10.07) MPa [Wang et al., 2016; Mirzaali et
al., 2015; Pal S., 2014]. La resistencia a la tension publicada, por otros autores, fue de (17.4
a 38.3) MPa; cifra igual o menor a la obtenida en este trabajo [Wang et al., 2011; Kim et al.,
2008; Jeong et al., 2008]. El valor de la resistencia del trabajo presente se pretende mejorar al
corregir los errores introducidos, durante la construccion de la probeta; asi como a la deposi-
cién del material de relleno a 45°, por lo que, se probara el cambio de la orientacién del relleno,
de tal forma que sea paralela a la aplicacion de la fuerza durante la prueba. La micrografia
de MEB mostré una falla fragil, en correspondencia, con el tipo de falla obtenida en la prueba
de compresion. Esto indica que el comportamiento del material compuesto es similar al de un
ceramico.
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6.4.2 Medicion de dureza

Las pruebas de dureza, del material compuesto HAP-PLA impresos por 3D, proporcionaron
valores de 170.2 MPa; valores superiores en comparacion a los 40 MPa, de los andamios de
composicion similar, conformados por robocasting, [Russias et al., 2007]. Aunque, inferiores al
hueso cortical humano de 548 MPa, superior en un 320 %, y al esponjoso de (395 a 455) MPa,
superior en un 230 % [Wang et al., 2016; Mirzaali et al., 2015; Pal S., 2014]. Por lo cual, se
propone mejorar el método de construccion, para alcanzar la estructura presente en el hueso.

6.4.3 Pruebas in vitro

El comportamiento del andamio de HAP-PLA en las pruebas in vitro, después de tres semanas
en el liquido SBF, por MEB, mostré degradacién en la superficie con la disolucion del PLA,
junto con la formacion de porosidad sobre las lineas de impresién, como se puede contrastar
entre las figuras 28 a y 37 b. El microanalisis elemental determin6é que la proporcion en la
probeta de HAP disminuy6 a un 27 % m/m, en promedio; con una relacion Ca/P de 1.5 (ver
tabla 1, Anexo 1).



7. CONCLUSIONES

En este trabajo se logré producir de forma satisfactoria un método de fabricacion de andamios
para la regeneracion 6sea, con base en compuestos biocompatibles de HAP y PLA, por el
proceso de impresion 3D, de acuerdo con las conclusiones siguientes:

La sintesis de la HAP, por el método de coprecipitacion, con el control de las condiciones de
sintesis a un pH alcalino y una temperatura de cristalizacion minima de 700 °C, produjo una
n-HAP pura con un tamano de particula de 22 nm, semejante al tamafo del hueso. Caracte-
ristica necesaria para su integracion con el PLAy asi formar un biomaterial compuesto para la
conformacion de andamios, por impresion 3D, adecuados para la sustitucién ésea.

Las condiciones de sintesis para la n-HAP a un pH menor a 7 y cristalizada a 1000 °C, resulta-
ron en la formacién de un compuesto bifasico, constituido por n-HAP y b-TCP, con un tamafo
de particula de 102 nm, aproximadamente 50% mayor al del hueso humano; independiente
del tamafio obtenido, el fosfato de calcio bifasico se ha reportado como un biomaterial apto
para su uso en aplicaciones 6seas.

El material compuesto HAP-PLA se integré por método de emulsion agua-aceite-agua, a tra-
vés del PVA, para su adaptacion con el proceso de extrusion. La distribucion uniforme de la
HAP en la matriz polimérica, corroborado por MEB, mejora las propiedades mecanicas del
biomaterial HAP-PLA, necesarias para producir un filamento apto para ser usado en el pro-
ceso de impresion 3D. Este es un método capaz de eliminar el surfactante, disminuyendo la
posibilidad de causar una respuesta danina dentro del cuerpo, lo que hace al compuesto HAP-
PLA factible como biomaterial.

La impresion 3D del andamio HAP-PLA, con un 50 % m/m de HAP, resulté funcional para la
elaboracion de andamios para reemplazo Gseo, con porosidad y arquitectura controlada, ge-
nerando una técnica de construccion adaptable y replicable.

La caracterizacion, desde la sintesis de la n-HAP hasta el conformado, del andamio por im-
presion 3D fue satisfactoria y necesaria para corroborar la obtencion de las caracteristicas
requeridas durante cada paso del procesamiento.
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En la continuacion del proyecto ayudarian las propuestas siguientes:

* El analisis calorimétrico de los materiales antes y después de ser transformados para deter-
minar los procesos de degradacion y, las transiciones en funcion de la temperatura. Mejorando
de esta manera el proceso de extrusion del filamento, punto determinante para la obtencion
de un buen andamio.

* Optimizar el proceso de impresion 3D, comprobando la relacion entre rapidez y temperatura,
por medio de un disefio experimental estadistico.

* Realizar las mediciones de rugosidad de la superficie del andamio para corroborar su viabi-
lidad en la adhesion de las células, asi como realizar las pruebas de comportamiento in vivo.
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ANEXOS

ANEXO 1
Tabla 1. Relacion molar Ca/P y composicion quimica para los fosfatos de calcio.
Ca/P Siglas Nombre Formula Solubilidad
—log(K5)a
0.5 MCPM Fosfato monocélcico monohidra- Ca(H2P0O4)2*H20 1.14
tado
1.0 DCPA Monetita- Fosfato dicalcico anhi- CaHPO4 6.9
dro
1.0 DCPD Brushita- Fosfato dicélcido dihi- CaHPO4*2H20 6.59
dratado
1.33 OCP Fosfato octacalcio Ca8H2(P0O4)6*5H20 96.6
1.5 ACP Fosfato de calcio amorfo | y Il Ca9(P0O4)6 25.7-32.7
1.5 CDHA Hidroxiapatita deficiente en calcio Ca3(P04)2
1.5 B-TCP [B-Fosfato tricalcico B-Ca3(P0O4)2 28.9
1.5 a-TCP o-Fosfato tricalcico a-Ca3(P0O4)2 25.5
1.67 HAP Hidroxiapatita Ca10(PO4)6(0OH)2 116.8
1.67 FA Flourapatita Ca10(PO4)6F2 120
20 TTCP Fosfato tetracalcico Ca4(P0O4)20 38-44

Tabla 2. Lista de métodos de sintesis para la HAP.

Método Tamafio Fases Cristali- Tiempo de Caracteristica Referen-
de parti- zacién sintesis cias
cula

Estado Micro Moneti-  380- 2 dias Diferentes fases.  (Pramanik,

sélido ta, HAP, 1063°C 2007)

B-TCP
46-135
MPa

80



Hidrotermal Nano HAP 600- 2-14 dias  Homogeneo. (Riveral,

1000°C _ 2011; Ri-
1 atm Simple. vera, 2011;
Sivakumar,
1996)
Coprecipi- Nano HAP, 600- 2-10dias  Diferentes morfo-  (Wang, 2010;
tacion B-TCP, 1400°C logias. Kivrak, 1998;
BCP Benahmed,
Reproductibilidad. 1996)
Control condicio-
nes de reaccion.
Sol-gel Nano HAP, 600°C  2dias Combinacion de (Gopi, 2008;
CaO fases. Fathi, 2007;
Balamuru-
gan, 2002)
Calcinaciéon Micro HAP, 1050°C 2-3 dias Combinacion de (Velez, 2014)
Ca0, fases. A partir de
Ca(OH)2 cascara de huevo.
Tabla 3. Técnicas de AM para el conformado de andamios para tejido 6seo.
Técnica Descripcién Ventajas Desventajas Referencias
Robocasting/  Inyeccion del Precision de micrones (dis- Evaporacion del sol-  (B) Serra, 2013.
Direct ink wri- material por  tancia entre ejes 500 Micro ~ vente para imprimir. ~ Satcheldery
ting (DIW) presion. metros). . crump. 1999
Encogimiento por per-
Polimeros, ceramicos, me-  dida del solvente.
tales, compuestos.
Uso de biotintas, por ser a
temperatura ambiente.
Deposicion Extrusion Polimeros termoplasticos. Requiere polimeros Taboas, 2002.
Crump,1992.

de mate- del material o » termoplasticos.
_ . . Minima contraccion.
rial fundido fundido por

L. L ) Temperaturas de fun-
(FDM) temperatura. La técnica mas difundida,

, . L, . dicion 190-230°C.
econdmica y rapida.
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Selective la- Funde polvo  Polimeros, ceramicos, me-  Temperaturas de sin-  Taboas, 2002.
ser sintering  termoplastico tales, compuestos. terizado altas. Wang, 2016
(SLS) utilizando un .,
. Elevada elongacion al Mano de obra para
laser CO2. _ .
quiebre. posproduccion.
Resistente al calor y quimi-
CoS.
No requiere soportes.
Estereolito-  Construye Deposicion de aglutinante  Mano de obra para Seitz et al.,
grafia (SLA) capa por para ceramica. posproduccion. 2005,
capa median- . :
] Ceramicas derivadas de
te laser UV

que solidifica
las resinas

o un agluti-
nante para
polvos.

polimeros.

Resinas fotosensibles con
particulas de ceramicos.

No requiere soportes.

Tabla 4. Cantidad y pureza de las sales utilizadas para preparar 1000 mL de fluido corporal
humano (SBF) [Kokubo y Takadama, 2006].

Orden Reactivo Cantidad Pureza (%)

1 NacCl 8.035¢ 99.5
2 NaHCO, 0.355¢g 99.5
3 KCI 0.225¢g 99.5
4 K,HPO, 3H,0 0.231g 99.0
5 MgCl, 6H,0 0.311g 98.0
6 HCI 1M gm0 -
7 CacCl, 0.292 g 95.0
8 Na, SO, 0.072g 99.0
9 Tris 6.118 g 99.0
10 HCI 1M 0-5mL
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1.2 Pruebas mecanicas: ecuaciones.

Se usaron las siguientes ecuaciones para determinar su resistencia maxima a la tensiéon y
compresion, asi como su mdédulo de Young.

El médulo de elasticidad E se definié como la pendiente del segmento lineal del diagrama
esfuerzo-deformacién correspondiente a la deformacion elastica. Donde o es el esfuerzo a la
deformacion y € la deformacion.

Se calculo la deformacion verdadera con la siguiente ecuacion:

Y para el esfuerzo:

Doénde:

Para la prueba de dureza Vickers se uso la relacién del largo promedio (d) en la siguiente

ecuacion:

El resultado se multiplicé por 9.80665 N para transformarlo a unidades de MPa.
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ANEXO 2

Desarrollo experimental
2.1 Sintesis de HAP por método sol-gel.

La sintesis de 5 g de HAP por el método de sol-gel (Fathi y Hanifi, 2007) se realizé a partir de
una disolucion de Ca(NO,),*4H,0 1.67 mol/L (9.85 g en 25 mL de etanol), con una, de pentoxi-
do de fosforo P,O, 0.5 mol/L (1.77 g en 25 mL de etanol absoluto), para una relacion molar Ca/
P=1.67. La cual se mantuvo a temperatura ambiente, por 24 h. El pH de 2, 7 0 9 se controlo
por medio del NH,OH, hasta la formacion de un gel. Para su posterior reposo6 a temperatura
ambiente, desde 24 a 40 h; se secé a 80°C, por 24 a 72 h. Se estudio el proceso de cristali-
zacioén en las temperaturas de 600, 700, 800, 9000 y 1000°C, y con tiempos de cristalizaciéon
de 2-16 h (Figura 38).

Se propone la reaccion siguiente:

10Ca(NO,),4H,0+3P,0,+C,H.OH—Ca, (PO,),(OH),+20NH,NO,+46H,0

LA
ge

Figura 38. Método sol-gel para la sintesis de nano-hidroxiapatita, n-HAP.




2.2 Conformado del material compuesto HAP-PLA obtenido, por el método de disper-
sion, con HSA

La formacion del material compuesto HAP-PLA, por el método de dispersion usando interface
de HSA (Kim, 2006), se realizé disolviendo el surfactante anfifilico HSA en cloroformo o diclo-
rometano a concentraciones desde 0.01 a 0.5% p/v (0.01 g de HSA en 10 mL de cloroformo),
la HAP en polvo se disperso, en la disolucion de HSA, en concentraciones desde 5 a 10%
p/v (0.5 g de HAP en 10 mL de cloroformo). La solucién de PLA se realizé en cloroformo o
diclorometano a temperatura ambiente, en concentracion de 20% p/v (2 g de PLAen 10 mL de
cloroformo), hasta lograr una mezcla homogénea. La HAP dispersa se vertié a la disolucién
de PLA, manteniendo la agitacion hasta la evaporacion del solvente. El porcentaje en peso de
la HAP en el PLA se realizé de 25-50 p/p (Figura 39).

_ Acido 12
FLA disuelto en hidroxiestedrico,
CHCL/CHCI, HSA, disuelto

en CHCL/CH.CI,

_ Dispersar el
polvo de la
=) e
2

Mezcla de las
soluciones
por agitacion
magnética

Figura 39. Esquema para la dispersion, de la HAP en el PLA, por el método de HSA.
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2.3 Conformado, del material compuesto HAP-PLA, por el método en molde

El compuesto HAP-PLA obtenido, por dispersion con HSA 'y disuelto en CH,CI,, fue inyectado
en un molde de silicon con medidas de 1.75 mm de diametro y 200 mm de largo, a tempera-
tura ambiente. Se realizaron inyecciones multiples para permitir la evaporacion del solvente,
hasta formar un filamento solido, durante 48 h. (Figura 40)

Figura 40. Esquema del conformado del material compuesto HAP-PLA obtenido con HSA, por el
método de moldeo.



ANEXO 3

Resultados
3.1 HAPO04-1 sintetizada por el método de sol-gel
DRX

El producto de reaccion HAP04-1, por el método sol-gel, se analizé por DRX; las sefiales ob-
servadas indicaron una mezcla de fases, de HAP (JCPDS 01-074-0565), en una proporcién
mayor, y en, menor las, del 6xido de calcio (d_ (A): 2.77,,2.40 y1.70,, (JCPDS 00-037-1497))

(Figura 41).

hkl

El espécimen HAPO4 se sometié a una serie de tratamientos térmicos, desde los 600 hasta
1000 °C, con el fin de estudiar su evolucion, tanto de la cristalizacion, como del tamafo de
particula. El analisis por DRX tras el tratamiento térmico, mostré la definicion de las senales de
la HAP, sin la eliminacion del CaO (Figura 42). En cuanto, al tamafo de particula aumento en
funcion de la temperatura de 19 nm hasta 115 nm, desde los 600 °C hasta 1000 °C, respecti-
vamente. A pesar del tamafio nanométrico menor, con respecto al, método de coprecipitacion.

HAP-04 HAP- Ca,,(PO,),(OH), [01-074-0565)

- i

d, =2.81, 277, 272,

® Cal (94-900-8404)

r L| T L] L) L)

10 15 20 25 30 35 40 45 50 55 &)

Figura 41. Difraccion de rayos X para la HAPOA4.
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Figura 42. Difractogramas del proceso de cristalizacién de la HAP02-1, con la temperatura.

Figura 43. Micrografia electrénica de barrido de la HAP04-
1 en polvo de la superficie.

La micrografia electrénica de barrido,
para la HAP04-1 (Figura 43), mostro
una morfologia de particulas defini-
das y con porosidad. La distribucién
del polvo se muestra en aglomera-
dos. Su microanalisis quimico ele-
mental (Figura 44), permitié asociar
las particulas con la HAP, debido a la
presencia de calcio, fésforo y oxige-
no; lo que corrobora los analisis de
su difractograma de RX y su espectro
de FTIR; con azufre asociado a una
impureza proveniente de los reacti-
VOS.



Figura 44. Micrografia electronica de barrido de la HAP04-1 en polvo, microanalisis elemental por
EDS.
La sintesis de HAP, con el método de sol-gel, permitié un tamafio de particula minimo de 19

nm. En este trabajo se investigaron la temperatura y el tiempo minimos para mejorar la cris-
talizacion de la HAP e inhibir el crecimiento de su particula, dado que la dimension semejante
al del hueso es, aproximadamente, de 25 nm [Dorozhkin, 2007]. A pesar de que, el tamafio de
particula fue menor y con menos aglomeracion que la HAP obtenida por el método de copre-
cipitacion, no se logroé la eliminacion con la temperatura del CaO, como lo indica la literatura
[Fathi y Hanifi, 2007]; lo que hace que, esta HAP no sea funcional para la substitucién del
tejido 6seo. Por lo que, el proceso sol-gel para la sintesis de la HAP se descarto.

Tabla 5. Condiciones y resultado de las fases, de la sintesis de HAP por el método de sol-gel.

Sol-Gel
Muestra HAPO4-1 HAPO4-2 HAPO04-3
pH 6-7 2 8-9
Temperatura (°C) 600, 700, 800, 900, 1000 600, 700, 800, 900, 1000 600, 800, 900, 1000
Fases HAP+CaO HAP+CaO HAP+CaO
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3.2 Compuesto con dispersion por medio de HSA

Incorporacion de la HAP a el PLA, por medio del surfactante HSA, en una relacion de (25 y
50) % m/m de HAP.

Espectroscopia de absorcidn infrarroja

El conformado HAP-PLA por analisis de su espectro de FTIR mostrd las bandas propias de
cada uno de los componentes, sin sefiales nuevas de posible reaccién quimica entre ellos
[Gang, 2006]. Dentro de las cuales para la HAP se identificaron en 1041 cm™ del PO,* y 568
cm” para el PO,* del enlace triple; las intensidades sufrieron un aumento con relacién al cam-
bio en la proporcion de HAP en PLA de 25 % m/m (Figura 45 a) a 50 % m/m (Figura 45 b), lo
cual se asocio a la ley de Beer-Lambert-Bouguer de la relacion lineal que se desarrolla entre
la absorbancia y la concentracion [Olsen, 1990]. Para el PLA las bandas en 1727 cm™ y 1757
cm' se relacionan con el estiramiento de C=0; en 1433 cm™ y 1511 cm™ las sefiales se asig-
naron a las vibraciones dobles del CH3, simétrico y asimétrico; en 1250 cm™ y 1200 cm™, las
vibraciones de balanceo del C-O-C asimétrica, y simétrica, respectivamente; en 1333 cm™, la
vibracion de estiramiento para C-O-C vy, la banda en 3200 cm™' se relacioné a los grupos OH-.
En cuanto a las sefiales asociadas al surfactante HSA y las del CH,CI, no hubo evidencia de
su presencia, lo que corroboré su eliminacién del conformado, de acuerdo con otras publica-
ciones [Gang, 2006; Xu, 2009; Lasprilla, 2011; Wang, 2013].

Microscopia Optica

La conformacién del material compuesto requirié de una dispersion uniforme de la HAP en la
matriz de PLA, para evitar aglomerados de la fase inorganica, que contribuyera con un flujo
constante durante la impresién 3D. La observacion, del material compuesto de HAP-PLA, por
MO indicé una distribucidon heterogénea de las particulas blancas de la HAP aglomeradas, en
la matriz roja del PLA, lograda por medio de la dispersion del HSA, figura 46.



HAFO03-5

PLA
A"V

HSA
HAP-PLA 10 N

— v
HAP-PLA 11 »

— T,.;\

CH

4000 3500 3000 2500 2000 1500 1000 500

cm-1

Figura 45. Espectroscopia de absorcion infrarroja del material compuesto dispersado con HSA, HAP-
PLA 10 relacién 25 p/p HAP y HAP-PLA 11 con relacion 50 p/p HAP
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Figura 46. Imagen de microscopia Optica de la dispersion de la HAP (25 % m/m) en el PLA con HSA.
Las flechas indican la aglomeracion de HAP.

3.3 Conformado del material compuesto (HAP-PLA) por moldeo
Conformado por moldeo

El conformado HAP-PLA por medio del HSA para su uso por moldeo, visualizadas por micros-
copia optica, mostraron una distribucién uniforme de la HAP en un filamento de PLA, flexible,
de diametro uniforme adecuado para su uso en la impresora; aunque con cavidades huecas
exentas de material generadas durante su proceso, lo que impidi6é la salida homogénea del
material a través del cabezal de la impresora. Aln asi, se imprimieron dos andamios hasta
que el material dejo de fluir. El primer andamio, con una relacion 25 % m/m de HAP, permitio
el flujo del material de forma constantemente en comparacién, con el segundo andamio, con
una relacion de 50 % m/m de HAP (Figura 47).

Conformado por extrusion

La muestra de conformado por extrusion vista a través del microscopio 6ptico mostré una
distribucion uniforme de la HAP sin aglomerados visibles (Figura 48); no obstante, el filamento
mostro fragilidad; debido a que se perdio la interface que generaba el HSA entre las particulas
hidrofilicas de HAP y la matriz hidrofobica de PLA, por lo que, no soporté la presion ejercida
por el alimentador de la impresora 3D.



Figura 47. Imagen de microscopia optica del filamento de la HAP (25 % m/m) en el PLA con HSA por
moldeo.

Figura 48. Imagen de microscopia Optica del filamento de la HAP en el PLA (50 % m/m HAP) con
HSA por extrusion.
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Tabla 6. Conformacion del material compuesto de HAP-PLA para su impresiéon 3D

Dispersor HSA

Muestra 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11
HAP 03-2 03-2 032 032 03-2 034 033 035 04-3 035 035
(clave)

% m/m 25 25 25 25 25 25 25 25 25 25 50
HAP

% m/m 33 33 25 2 2 10 10 2.5 3.3 10 10
HSA

Conforma- E E E E - E E @] @) 0] @]
do

Impresion  F F F F - F F I I S S

E=extrusion, O=moldeo, F=filamento fragil, I=insuficiente, Dispr=dispersor, S=Fue posible im-
primir.
3.4 Impresién 3D del material compuesto HAP-PLA con dispersion por medio de HSA'y

moldeo por inyeccion
Microscopia 6pticay propiedades fisicas

El andlisis del filamento impreso en 3D de HAP-PLA relacién 25 % m/m de HAP con HSA, por
MO en la figura 49 a, mostré un material sin aglomerados, déonde el HAP-PLA fluyé, a 230 °C,
hasta finalizar la construccion del andamio. Mientras que el filamento de HAP-PLA con rela-
cion 50 % m/m HAP, por MO en la figura 49 b, mostré una superficie sin aglomerados, dénde
el material no logré un flujo constante a 240 °C, la velocidad de impresion fue disminuida y el
tamano del andamio se aumenté a 15 mm de diametro. Para ambas proporciones de HAP/
PLA, la superficie construida muestra por MO poca adhesion entre las capas, con poros y
cavidades. La relacion de HAP en PLAy el proceso de conformado determina la capacidad de
flujo durante la extrusion en la impresora.
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Figura 49. Imagen de microscopia 6ptica del andamio de la HAP en el PLA con HSA, a) con una real-
cion 25 % m/m de HAP, y b) con una realcién 50 % m/m de HAP.
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