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RESUMEN 

 
TITULO: ESTUDIO ELECTROQUÍMICO DE LA ELECTROACTIVACIÓN DE OSTEOBLASTOS 
INMOVILIZADOS EN COMPUESTOS POLIMÉRICOS SEMICONDUCTORES DE PLA-PLG-
BIOCERÁMICO.* 
 
AUTOR: HUGO ARMANDO ESTUPIÑAN DURAN **  

PALABRAS CLAVES: Biomateriales, electroactivación, electroquímica, bioactividad, polímeros 
biodegradables, biocerámicos.  
 
 
DESCRIPCIÓN:  
Este trabajo presenta los resultados del estudio del fenómeno de la electroactivación del sistema 
de células de ácido poliláctico (PLA) y el ácido poliglicólico (PLG), con la adición de elementos 
bioactivos de quitosano (q), biocerámico (bc) y zinc. El objetivo principal fue explicar el aumento de 
la adhesión de las células como resultado del cambio en la hidrofilicidad de la matriz de 
regeneración celular y la variación en el intercambio iónico celular, inducido por la aplicación de un 
sobre potencial eléctrico y la adición de elementos bioactivos a los polímeros.  
 
De acuerdo con la respuesta electroquímica, bajas concentraciones de quitosano con PLA y 
polímeros de PLG, promovieron la funcionalización superficial, con un aumento de la adhesión 
celular. Las células tienen un espacio intracelular entre las paredes de la membrana bilipídica a 
través del cual los vasos vasculares permiten el intercambio de iones. Previas investigaciones han 
demostrado que las células responden a estímulos eléctricos de corta duración, provocando 
cambios físicos y químicos que aumentan la conductividad iónica, la capacidad de asociarse con 
otras células y la capacidad de formar enlaces dipolo-dipolo con superficies cargadas de polaridad 
opuesta. Se sabe que la polaridad de las membranas celulares es claramente negativa, con su 
mayor afinidad hacia los materiales de carga positiva. 
 
En forma consistente con la propiedad eléctrica de las células, el tejido óseo tiene propiedades 
piezoeléctricas, de manera que las células óseas responden eléctricamente a las perturbaciones 
mecánicas, o bien, con respuestas mecánica a partir de la estimulación eléctrica. Cuando una 
diferencia de potencial entre las células óseas y material de apoyo PLG PLA se genera, este 
sistema puede ser activado mediante la aplicación de un sobrepotencial de electrodo para inducir 
cambios a nivel vascular-dendrítico-celular, lo que aumenta la posibilidad de intercambio iónico. 
 
  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
_____________________________________________  
* Tesis Doctoral  
** Facultad  de ingenierías fisicoquímicas. Escuela de Ingeniería Química.  Director del proyecto: 
Darío Yesid Peña Ballesteros. Codirector del proyecto: Dionisio Antonio Laverde Cataño. 
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SUMMARY 

 
TITLE: ELECTROCHEMICAL STUDY OF ELECTROACTIVATION OF INMOBILIZED 
OSTEOBLAST IN SEMICONDUCTORS POLYMERIC COMPOUNDS OF PLA-PLG-
BIOCERAMIC.* 
 
AUTHOR: HUGO ARMANDO ESTUPIÑAN DURAN **  

KEYWORDS: Biomaterials, electroactivation, electrochemical, bioactivity, biodegradable polymers, 
bioceramic.  
 
 
DESCRIPTION:  
This work presents results of the study of the phenomenon of electroactivation of system cell- 
polylactic acid (PLA) and polyglycolic acid (PLG) with additions of bioactive elements of chitosan 
(q), bioceramic (bc) and zinc. The main purpose was to explain the increase in the adhesion of cells 
as a result of the change in the hydrophilicity of the matrix cell regeneration and the variation in 
intracellular ion exchange, induced by the application of electric overpotential and bioactive 
elements additions to the polymers. 
 
According to the electrochemical response, low concentrations of chitosan with PLA and PLG 
polymers, promoted the surface functionalitation by increasing the cell adhesion. The cells have an 
intracellular space between walls of bilipid membrane through which vascular vessels are located 
that allow ion exchange. Previous research has shown that cells respond to electrical stimuli of 
short duration, causing physical and chemical changes that increase the ionic conductivity, the 
ability to associate with other cells and the ability to form dipole-dipole bonds with charged surfaces 
of opposite polarity. It is known that the polarity of cell membranes is clearly negative, with its higher 
affinity toward positively charged materials. 
 
Consistent with the electrical property of cells, bone tissue has piezoelectric properties, so that bone 
cells respond electrically to mechanical disturbances, or alternatively, mechanical responses from 
electrical stimulation. When a potential difference between bone cells and supporting material PLG 
PLA is generated, this system can be activated by applying electrode overpotential induce changes 
at the level and vascular dendritic cells and result in different transmembrane ion concentration, 
increasing the possibility of exchange. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
_____________________________________________  
* Doctoral Thesis 
** Faculty of Engineering Physicochemical. School of Chemical Engineering. Project Director: Darío 
Yesid Peña Ballesteros. Project Co-director: Dionisio Antonio Laverde Cataño. 
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INTRODUCCIÓN 

En esta tesis doctoral, se ha estudiado el fenómeno de electroactivación del 

sistema célula - matriz extracelular (MEC) – armazón de regeneración celular de 

ácido poliláctico (PLA) y ácido poliglicólico (PLG) con adiciones de elementos 

bioactivos de quitosano (qo), biocerámico (bc) y zinc, con el propósito de entender 

las variaciones en el intercambio iónico intracelular y en la adhesión celular y de 

proteínas, como consecuencia de la aplicación de un sobrepotencial eléctrico y por 

las adiciones de los elementos bioactivos al armazón.  

Para aumentar el efecto electródico del armazón de PLA-PLG-qo-bc, se ha 

propuesto un método para transformar este material en un polielectrolito 

biodegradable catódico, adicionando zinc en exceso. Esta modificación permitió la 

funcionalización superficial del armazón, aumentando la adhesión celular. Las 

células tienen un espacio intracelular entre paredes de membrana bilipídica a 

través de la cual se localizan vasos vasculares que permiten el intercambio iónico. 

Previas investigaciones han mostrado que las células responden a estímulos 

eléctricos de corta duración, generando cambios físicos y químicos que aumentan 

la conductividad iónica, la capacidad de asociarse con otras células y la capacidad 

de formar enlaces dipolo-dipolo con superficies cargadas de polaridad opuesta. Es 

sabido que la polaridad de las membranas celulares es netamente negativa, 

siendo su mayor afinidad hacia materiales con carga positiva. En coherencia con 

la propiedad eléctrica de las células, el tejido óseo presenta propiedades 

piezoeléctricas, por lo que las células óseas responden eléctricamente a 
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perturbaciones mecánicas, o a respuestas mecánicas a partir de estímulos 

eléctricos. Cuando se generó una diferencia de potencial entre las células óseas y 

el armazón catódico, fue posible activar este sistema, afectando la hidrofilicidad 

del armazón e induciendo transformaciones celulares a nivel dendrítico y vascular 

lo que generó diferencias de concentración de iones transmembrana, aumentando 

su posibilidad de intercambio.  

Las transformaciones celulares inducidas se refieren a la afectación en las 

reacciones de hidroxilación y fosforilación de la membrana celular e incremento en 

el intercambio de iones di-calcio hacia el interior de la célula. Paralelamente, la 

reabsorción de calcio del bc interviene en el intercambio de iones a través de la 

transmembrana celular y hacia el fluido fisiológico, favoreciendo el crecimiento de 

tejido óseo.  

Las variaciones en el intercambio iónico intracelular, así como en la adhesión 

celular y de proteínas, se ha podido estudiar mediante modelos de circuitos 

eléctricos equivalentes a estos procesos. Estos modelos basados en conceptos de 

resistencia y capacitancia de doble capa eléctrica, permitieronn parametrizar y 

analizar la información electroquímica de cada interfase de intercambio para 

comprender los cambios fisicoquímicos en los armazones catódicos afectados por 

la aplicación de un potencial eléctrico. La información que se obtuvo de este 

estudio se relacionó con la conformación y adsorción sobre la superficie de 

compuestos orgánicos e inorgánicos, con procesos de transporte de masa y de 

carga a través de las interfaces de capas de proteínas y células ensambladas y 
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autoensambladas sobre la superficie y con la variación estructural del armazón 

propuesto. 

Como aporte importante de esta tesis, la dificultad del análisis de los procesos 

electroquímicos que suceden en tiempos cortos de relajación en las interfases del 

sistema conformado por el armazón catódico, las células y el medio fisiológico, es 

solucionada por la obtención y análisis de modelos que permiten explicar los 

cambios fisicoquímicos generados por la evolución de los procesos de adhesión 

sobre el armazón.  

En el primer capítulo se muestra la síntesis y caracterización del armazón, 

haciendo énfasis en los resultados de los ensayos de degradación en fluido 

fisiológico simulado. El efecto de las adiciones de zinc al armazón, es evaluado 

por las técnicas electroquímicas de Espectroscopía de Impedancia y Mott 

Schottky. Los resultados mostraron evidentes variaciones en la estabilidad 

estructural y características de semiconductividad extrínseca en el armazón.  

En el segundo capítulo, son presentados los resultados y análisis relacionados con 

el efecto de la aplicación de un sobrepotencial eléctrico sobre el armazón catódico 

propuesto, para favorecer la adsorción de proteinas. En una primera parte de este 

capítulo, se evaluó electroquímicamente la hidrofilicidad de la superficie del 

armazón en contacto con una solución fisiológica simulada, variando la 

concentración de quitosano. Luego se realizaron ensayos electroquímicos y 

análisis sobre la adsorción de fosfatos de calcio sobre la superficie del armazón 
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bajo la aplicación de un sobrepotencial eléctrico, variando las concentraciones de 

hidroxiapatita en el armazón. Se empleó un método combinado de parámetros 

electroquímicos y de ajuste a la isoterma de Langmuir para obtener una 

cuantificación energética del proceso de adsorción. Luego, el mismo método fue 

empleado para analizar el fenómeno de adsorción de proteínas de amilasa, 

albúmina y colágeno sobre el armazón catódico con adiciones de bc y qo, 

incluyendo ensayos con microbalanza de cristal de cuarzo.  

En el tercer capítulo de esta tesis, se han discutido las propiedades eléctricas del 

sistema heterogéneo células-armazón catódico-medio fisiológico, las cuales fueron 

evaluadas mediante la técnica de espectroscopía de Impedancia Electroquímica 

EIE, cuyos espectros fueron ajustados a modelos de circuitos equivalentes 

propuestos con la ayuda del software ZVIEW, los cuales fueron analizados. Con la 

técnica de microbalanza de cristal de cuarzo fueron medidos los cambios de masa 

del proceso de adhesión celular sobre la superficie del armazón para corroborar 

los resultados electroquímicos. Las técnicas de microscopía óptica, SEM y AFM 

fueron empleadas para evaluar también la adhesión celular. 
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1. ESTADO DEL CONOCIMIENTO 

El avance tecnológico de los biomateriales se ha basado en alcanzar la más baja 

tolerancia del cuerpo humano para aceptar objetos o sustancias que le son 

extrañas. La principal característica de estos materiales es su naturaleza u origen 

diferente a la materia constituyente del cuerpo humano. La compatibilidad entre 

materiales, se mide por la capacidad de aceptación e integración de sustancias 

diferentes, unas con otras, donde se presente un mínimo nivel de reacción de 

rechazo [1-4]. 

Una de las mayores aplicaciones de los biomateriales ha sido en la traumatología 

ósea, donde el enfoque de desarrollo actual es en la regeneración de tejido y la 

posibilidad de generar crecimiento a nivel in vitro de partes óseas complejas, que 

con el tiempo y la necesidad, puedan ser reemplazadas en un paciente que lo 

requiera. En la traumatología ósea las prótesis de naturaleza metálica, polimérica 

o cerámica, han alcanzado un grado de desarrollo de bioacompatibilidad limitado, 

reflejado esto, en inconvenientes de motricidad en los pacientes. Se ha reportado 

que el principal problema con estos materiales, ha sido que sus propiedades de 

densidad y módulo de rigidez no son similares a las del hueso, lo que ha 

ocasionado deficiencias en la adhesión del implante con la parte traumatica y 

reacciones de rechazo del complejo sistema fisiológico del cuerpo humano, siendo 

estas principalmente: necrosis ósea, infecciones y encapsulamiento de partículas 

extrañas (osteólisis) [5-8]. Otros tipos de prótesis han sido fabricadas con 

materiales compuestos, combinando las propiedades de un metal con un 
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cerámico, de un polímero con un cerámico y de un polímero con un metal, sin 

embargo, también se han presentado reportes médicos negativos por aflojamiento 

y rechazo de los respectivos dispositivos, tanto por problemas mecánicos, 

rozamiento y desgaste, como por incompatibilidad de las superficies con el medio 

biológico. De acuerdo a estos antecedentes, se han encausado las 

investigaciones sobre biomateriales hacia la obtención de una mayor 

biocompatibilidad funcional sobre la base de las reacciones en la interfase de 

contacto, entre el biomaterial y el tejido óseo [9-12]. 

La creciente demanda mundial de sustituciones óseas, ha llevado a desarrollar 

nuevas tecnologías de regeneración e implantación para mejorar la calidad de vida 

de los pacientes con problemas traumatológicos de reemplazos, fracturas y 

enfermedades degenerativas de cadera y rodilla. Como contraparte a esta 

demanda, el aumento progresivo en la sobrecarga hospitalaria por requerimientos 

de prótesis de cadera, se espera que sea el doble en menos de 5 años y de 

prótesis de rodilla, se espera un incremento de un 600% en 10 años.  

 

1.1 Breve reseña de los biomateriales para reparación ósea 

La traumatología ósea inició sus primeros avances hace más de 2.500 años desde 

la época de los egipcios, quienes desarrollaron sofisticados implantes con fines de 

distinción social. Sin embargo su verdadero progreso se da en el siglo XX como 

respuesta a la carencia de tratamientos de fracturas y enfermedades del hueso 
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que eran consideradas irrecuperables y se solucionaban con la amputación de la 

zona afectada. Con el desarrollo de nuevas técnicas de medición y el avance, 

tanto de la medicina, los materiales y de la ciencia biológica, no fue sino hasta 

1915 que se implementaron técnicas de implantación con injertos de hueso 

provenientes del mismo cuerpo humano (autoinjertos) y provenientes de otro 

individuo; sin embargo, se presentaron inconvenientes por la disponibilidad y 

tamaño indicado del hueso a reparar y por la inmunogenicidad y riesgo de 

transmisión de enfermedades. En 1950 se introdujo el concepto y la técnica de 

osteogénesis por distracción, la cual es usada hoy en dia para corregir defectos 

congénitos craneofaciales, funcionando como una deformación provocada del 

tejido óseo. En los años 70 se empezó a usar injertos vascularizados de hueso 

natural, cuyo inconveniente principal ha sido la descompensación del 

funcionamiento fisiológico normal del cuerpo humano [13-15]. 

Desde los años 90 aparecieron los primeros intentos de desarrollar la ingeniería 

de tejidos, con el propósito de crear nuevas estructuras de similitud biológica al 

hueso a nivel in vitro, bajo tres principios básicos que combinados 

adecuadamente, permiten solucionar problemas muy específicos de la 

traumatología ósea, siendo estos: el aislamiento y cultivo de células, el uso de 

sustancias biológicamente activas o osteoinductoras de crecimiento de tejidos y la 

ubicación de células en matrices adecuadas o armazones de naturaleza 

polimérica que induzca la osteoconducción o crecimiento tridimensional de tejido.  
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En los años 2.000 y actual, se han desarrollado nuevas combinaciones de 

materiales para la conformación de matrices de crecimiento celular, que con el 

avance en la obtención de líneas celulares especializadas en la producción de 

matriz extracelular y proliferación celular, han permitido perfeccionar métodos de 

regeneración con base en conceptos de osteogénesis. 

 

1.2 Matrices de regeneración de tejidos óseos 

Una de las definiciones clásicas de la ingeniería de tejidos fue postulada por 

Langer y Vacant en 1993 como: "un campo interdisciplinario que aplica los 

principios de la ingeniería y ciencias de la vida hacia el desarrollo de sustitutos 

biológicos que restauren, mantengan o mejoren la función de los tejidos” [16,17].  

Como principio básico de la regeneración de tejidos se tiene, que la proliferación 

de las células en los armazones, puede resultar en la producción de sustitutos 

funcionales biológicos, útiles para restaurar tejidos, tanto óseos, como de otro tipo 

de órganos del cuerpo humano. A la luz de la posibilidad de estos desarrollos, se 

ha pretendido resolver, aparte de la funcionalidad biológica, problemas de 

resistencia a soportar cargas mecánicas y adecuadas velocidades de 

degradación. Sin embargo, ha sido necesario desarrollar otras propiedades de 

carácter netamente superficial para asegurar el éxito de las matrices de 

crecimiento celular, tales como: guiar la adhesión celular, señalización biológica de 

células específicas y la capacidad de proveer o entregar factores de crecimiento y 
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diferenciación por el tiempo suficiente para alcanzar la proliferación celular  [19-

22]. La formación de tejidos a partir de la unión de las células a estos materiales, 

requiere de una serie de reacciones interfaciales con ciertos procesos biológicos 

involucrados según la siguiente secuencia: 

1. Adsorción de proteínas y demás constituyentes biológicos 

2. Acción de los macrófagos 

3. Adhesión de las células 

4. Diferenciación de las células 

5. Formación de la matriz extracelular MEC 

6. Mineralización de la matriz 

 

1.2.1 Descripción del tejido óseo 

El hueso puede describirse como un composite constituido por una matriz de 

apatita reforzada por fibras de colágeno, configurada para proporcionar la 

resistencia necesaria para sostener el resto del organismo. En semejanza a esta 

configuración de composite, las matrices de regeneración ósea son estructuras 

compatibles biológicamente, con una resistencia mecánica similar a la del hueso, 

necesario para acoplarse con éxito al tejido que se pretende reparar o sustituir. En 

este orden de ideas, las funciones biológicas óseas parten del funcionamiento de 

las células. Estas consisten de un compartimiento de membrana lípida pequeña 

ocupada por un concentrado químico de solución acuosa. 70% del peso de la 

célula es agua; las proteínas, los ácidos nucleicos y los polisacáridos contribuyen 
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con un 26% del peso; el resto son iones orgánicos, azúcares, aminoácidos, 

nucleótidos, ácidos grasos y otras moléculas pequeñas. 

El tejido óseo conformado por el hueso cortical y el hueso trabecular, se compone 

de tejido conectivo especializado, constituido por células, colágeno y una fase 

mineral compuesta de hidroxiapatita, además de líquido de la matriz intracelular. 

Las células que componen el tejido óseo son: células osteoprogenitoras 

precursoras de los osteoblastos que se ubican en los canales del hueso, del 

endosito y del periostio. Las células de osteoblastos con núcleo único que se 

mantienen en la superficie ósea, cuando son estimuladas, forman matriz ósea 

orgánica, mineralizando también esa matriz.  

Los osteoblastos una vez activados pueden, o mantenerse en la superficie ósea 

con una morfología aplanada o pueden rodearse de matriz ósea y convertirse en 

osteocitos. Las células de osteocitos son las más abundantes en el hueso (90%), 

cuya función es promover el contacto entre los osteoblastos y los demás tejidos y 

facilitar el intercambio de minerales entre el hueso y la sangre. Los osteoclastos 

son células que suministran energía para los procesos de reabsorción ósea.  

 

1.2.2 Biocerámicos en matrices de regeneración celular 

Los biocerámicos bioinertes, bioactivos o bioreabsorbibles, son materiales 

similares a la fase inorgánica del hueso y permiten una función fisiológica 

específica. Su uso en la construcción de matrices de regeneración celular, 
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(armazones) ha sido limitado por su fragilidad y su baja resistencia mecánica. La 

hidroxiapatita, que esta presente en el esmalte, la dentina y principalmente en los 

huesos (Ca10(PO4)6(OH)2=HA, Ca/P: 1,67), corresponde al mayor componente de 

la matriz ósea mineralizada, seguido por otros tipos de fosfato de calcio, como el 

fosfato tricálcico (Ca3(PO4)2=TCP, Ca/P: 1,5). Estos materiales por ser cerámicos 

bioactivos y bioreabsorbibles respectivamente, se unen directamente al hueso sin 

formar tejido conectivo o se disuelven gradualmente para ser reemplazados por el 

hueso natural. También presentan carácter iónico y su disolución es parcial o total 

en  medios acuosos neutros (7,4 es el pH fisiológico natural) o ligeramente ácidos, 

ambiente último, que puede ser generado en los bordes de los osteoblastos. Los 

productos de su disolución pueden ser aprovechados en el intercambio iónico por 

los osteoblastos a través de la membrana bilipídica para la conformación de la 

matriz extracelular. Por otra parte, los iones calcio se disuelven desde la superficie 

del biocerámico, incrementando la actividad iónica del apatito en el fluido 

fisiológico extracelular, mientras que la superficie hidroxilada, proporciona sitios 

favorables para la nucleación de la hidroxiapatita carbonatada, cuyo crecimiento 

espontaneo consume iones calcio y fósforo del fluido extracelular.  

Es posible obtener hidroxiapatita sintética y fosfato tricálcico por métodos de 

precipitación acuosa, por hidrólisis, por reacciones hidrotermicas y por procesos 

sol-gel [19-22].  

 

1.2.3. Materiales poliméricos en matrices de regeneración celular 

1.2.3.1 Biopolímeros naturales 
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El cuerpo humano está constituido por agua, electrolitos, lípidos y sustancias 

proteínicas de naturaleza polimérica. El polímero natural más común en el sistema 

fisiológico es el colágeno, el cual es un polisacárido producido por las células en la 

MEC y cumple funciones de soporte estructural para la micronucleación de los 

cristales de apatito, los cuales crecen orientados por las fibras de colágeno. El 

colágeno por si solo es capaz de estimular la formación de hueso, habiéndose 

usado satisfactoriamente con hueso liofilizado para rellenar defectos óseos. El 

colágeno tipo I contribuye en la conformación del hueso en un 90%, el resto lo 

constituyen proteoglicanos, otras proteínas y otros tipos de colágeno. La formación 

de hueso está regulada por los osteoblastos en dos etapas, la formación de la 

matriz extracelular y la mineralización en los espacios entre las fibras de colágeno. 

La MEC es principalmente colágeno tipo I organizada en una estructura de 

nanocomposite [23-25]. 

Otras proteínas no colágenas, importantes en la formación de hueso por los 

osteoblastos durante las etapas de mineralización, son la osteocalcina (también 

conocida como proteína Gla ósea), cuya distribución está restringida a los tejidos 

calcificados. La sialoproteína del hueso es una glicoproteína fosforilada que tiene 

una alta capacidad de fijar calcio. La Sialoproteína I (también conocida como la 

osteopontina) se encuentra típicamente en el frente de mineralización y sitios de 

calcificación ectópica. La osteonectina es otra glicoproteína que tiene una gran 

afinidad por el calcio y el colágeno tipo I, su función principal está en la orientación 

y el crecimiento de cristales de minerales [26].  
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Las proteínas son polímeros de aminoácidos unidos con ligandos entre sus 

monómeros por un enlace peptídico entre el grupo carboxílico de un aminoácido y 

el grupo amino del próximo monómero. Algunas proteínas poseen carga eléctrica, 

la cual está influenciada por el pH del medio. Las funciones de la proteína son: 

responsabilizarse de la estabilidad mecánica de órganos y tejidos, transportar 

moléculas de oxígeno y dióxido de carbono y encargarse de regular el sistema 

inmunológico. También algunas proteínas en forma de polielectrolitos, regulan y 

controlan el señalamiento bioquímico. Los polielectrolitos son moléculas de 

cadena larga que tienen muchos sitios ionizables y son dispuestos en una 

conformación lineal ya sea abierta o conformación plegada terciaria. Naturalmente, 

los  polielectrolitos se encuentran en proteínas de hueso no colagenosas, como la 

osteocalcina, osteonectina y sialoproteína del hueso. Tanto los grupos ácidos y 

básicos en estas proteínas cumplen funciones de unión entre las proteínas a la 

hidroxiapatita.  

 

1.2.3.2 Biopolímeros no naturales 

Como biomateriales poliméricos no naturales, se han empleado polímeros 

bioestables y biodegradables con características químicas y físicas que interesan 

en biomedicina, en los cuales, sus propiedades estructurales y morfológicas 

superficiales son responsables de los fenómenos de interfase biomaterial-tejido. 

Como biomateriales para regeneración celular, es posible obtener polielectrolitos 

sintéticos en estructuras poliméricas de poli L-aspártico, ácido poli L-glutámico, 

poliestireno sulfonato y otros. Otras investigaciones han evaluado los efectos de la 
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adición de hidroxiapatita HAP en diferentes concentraciones a una matriz 

polimérica de ácido poliláctico (PLA) sobre, las propiedades mecánicas, la 

velocidad de degradación y la biocompatibilidad. Se ha demostrado que la 

presencia de HAP en el PLA, determina un aumento en la proliferación celular 

[18]. 

 

- biopolímero de quitosano en matrices de crecimiento celular óseo 

El quitosano es un polisacárido catiónico lineal compuesto por unidades de D-

glucosamina y N-Acetyl-D-glucosamina que se obtiene mediante desacetilación 

extensiva de la quitina. La quitina es un homopolímero presente en los 

exoesqueletos de crustáceos, moluscos, en las cutículas de los insectos y en las 

paredes celulares de muchos tipos de hongos. La quitina y el quitosano son 

considerados polímeros biocompatibles de caracter polielectrolito-catiónico. Estos 

son se biodegradados en el cuerpo humano en productos no-tóxicos, debido a su 

susceptibilidad a la hidrólisis enzimática de la lisozima y la lipaza. Estas enzimas 

estan presentes en la saliva, los jugos gástricos y jugos pancreáticos. Sus 

productos de degradación son metabolitos naturales oligosacáridos o 

monosacáridos, que pueden ser incorporados a las rutas metabólicas. Se han 

realizado pruebas clínicas de implantación con quitosano en el cuerpo humano sin 

reportar reacciones inflamatorias o alérgicas luego de la implantación, inyección, 

aplicación tópica o ingestión [37]. La glucosamina del quitosano está presente en 

diferentes glicosaminoglicanos, de naturaleza heteropolisacárida y aniónica de las 
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matrices extracelulares de los tejidos humanos. Esta propiedad es aprovechada 

por el quitosano en su configuración a pH básico y carga positiva a pH ácido, por 

lo que la interacción con células y proteínas con carga opuesta puede ser muy 

eficiente.  

Se han desarrollado materiales compuestos con aumentada bioactividad y 

osteoconductividad, adicionando hidroxiapatita y adicionando quitosano a un 

polímero biodegradable de polimetilmetacrilato (PMMA), en donde la 

biocompatibilidad de este compuesto fue evaluada en conejos mediante pruebas 

en vivo, presentando un mayor grado de formación de nuevo hueso en 

comparación con lo observado para el PMMA puro. Por otra parte, se han 

obtenido láminas de quitosano (Qo), alginato (Alg) y el sistema qo-Alg, obteniendo 

las láminas de alginato, menores propiedades de bioadhesión que las de 

quitosano e intermedias con los complejos qo-Alg, atribuyéndose los mejores 

resultados, a la interacción entre los grupos catiónicos del qo con la superficie del 

tejido cargada negativamente. También se han fabricado armazones con 

polielectrolito de quitosano y poli ácido glutámico (g-PGA), siendo este último, un 

polímero biodegradable e hidrofílico encontrándose que la adhesión y proliferación 

de células aumento casi al triple en comparación con el material no modificado. 

También se ha empleado la técnica de preparación de multicapas de 

polielectrolitos (PEMs) compuestos de heparina, una glicosaminóglica anionica 

(GAG) y qo sobre superficies de un metal de titanio, resultando en un marcado 

efecto de la disminución del pH local, por la degradación del compuesto dsobre la 

adhesión celular. Otros investigadores han evaluado mediante cultivos celulares, 
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películas compuestas de polielectrolito de quitosano y ácido poliláctico (PLA) para 

estudiar las propiedades antifungosas de este compuesto y un material 

compuesto, hidroxiapatita/quitosano (HA/qo) sobre superficies de titanio, 

comprobando que la superficie de Ti pasó de ser hidrófoba en altamente hidrófila 

con estas películas [38-39]. 

1.2.4 Adsorción de proteínas y adhesión celular en matrices de regeneración 

ósea 

En la formación de tejido óseo a través armazones poliméricas, pueden intervenir 

algunas proteínas presentes en la matriz extracelular (fibronectina, laminina), las 

cuales se adsorben al exponerse a fluidos fisiológicos, cuya respuesta biológica 

depende de la fuerza de adhesión entre sustrato-proteína, de la concentración de 

proteínas adsorbidas y de la conformación que éstas adquieran. En la figura 1.1 se 

muestran las etapas que gobiernan el proceso de adosrción de proteínas sobre un 

sustrato sólido, siendo importantes también, las características superficiales del 

material (energía superficial, grupos funcionales, carga superficial, etc.) y el 

ambiente en donde tiene lugar la adsorción (electrolitos, concentración, etc.)  

1) Transporte hacia la superficie 

2) Adhesión en la superficie 

3) Cambios conformacionales 

inducidos en la superficie. 

4) Transporte lejos de la superficie 

o desorción. 

Figura 1.1. Esquema del proceso de adsorción sobre la superficie de un sustrato sólido. 

sustrato 
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El proceso de adsorción requiere que la energía superficial alcance un valor 

mínimo o que alcance el equilibrio físico, debido a que el empaquetamiento de las 

moléculas adsorbidas produce fuerzas contrarias en un equilibrio dinámico entre el 

proceso de adsorción y el proceso de desorción.  

El estudio de las proteínas en interfases sólidos/líquidos han atraído la atención en 

el campo científico, debido a la tendencia natural de algunas proteínas para 

localizarse en una fase límite. Las uniones de las proteinas con las superficies son 

principalmente no covalentes, tales como enlaces hidrógeno y uniones 

electrostáticas. Se han utilizado varios modelos de adsorción de proteínas 

(Freundlich y de Langmuir) para cuantificar y predecir las velocidades de 

adsorción sobre superficies sólidas. El modelo de isoterma de Langmuir anunciado 

en 1916, se obtiene al igualar la velocidad de adsorción con la velocidad de 

desorción. Dicha isoterma presenta una correlación acertada para representar la 

adsorción de monocapas proteínicas sobre superficies sólidas [27]. La forma 

general de la ecuación para obtener las isotermas de Langmuir es: 

г = г௠௔௫
ୡ೐∗௄ಽ

ଵା	ୡ೐∗௄ಽ
  (1.1) 

Donde, c௘ (mg/cm3) es la concentración de proteína en el equilibrio, г (mg/cm2) es 

la cantidad de proteína adsorbida en equilibrio o concentración superficial de 

proteína, гmax (mg/cm2) es la máxima capacidad de adsorción de proteína 

adsorbida o concentración superficial saturada, correspondiente a la formación de 

una monocapa que cubre completamente la superficie del adsorbente y ܭ௅ 

(cm3/mg) es la constante de Langmuir, el cual es un parámetro que refleja la 
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afinidad de las moléculas de proteína hacia los sitos de adsorción en la superficie. 

Los valores de  гmax  y KL son evaluados de la pendiente y el intercepto de la forma 

lineal de la ecuación de Langmuir: 

ୡ೐
г

= ଵ
г೘ೌೣ∗௄ಽ

+ ୡ೐
г೘ೌೣ

    (1.2) 

De igual manera, se relaciona el parámetro KL con la energía libre de Gibbs de 

adsorción sobre la superficie del material para diferentes temperaturas con [28]:  

௔ௗ௦ܩ∆ = −ܴܶ ln(55,5 ∗  ௅)   (1.3)ܭ

Donde T es la temperatura (K), R la constante de los gases (J/mol*K), ∆G	ads 

(J/mol) la energía libre de Gibbs de adsorción y 55,5 (mol/dm3) es la concentración 

molar del agua, la cual es una aproximación válida de la solución fisiológica. La 

velocidad de fijación a la superficie es proporcional a las concentraciones y al área 

disponible para la adsorción. Las isotermas de adsorción relacionan la 

concentración de sustancia adsorbida y la concentración en el seno de la fase 

fluida a temperatura constante [29].  

 

1.3 Respuesta eléctrica al crecimiento celular óseo en armazones 

poliméricos 

 En un armazón de regeneración ósea, además de la adhesión de los 

componentes biológicos, las señales bioquímicas que las células emiten y reciben 

de su entorno determinan en gran parte el reconocimiento conveniente, migración 

localizada y adhesión sobre la superficie del armazón [30]. Estas señales son 

básicamente, señales eléctricas, las cuales han sido medidas en las células desde 
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1910, mediante experimentos dieléctricos de frecuencia modulada, que han 

mostrado,  efectos significativos en la variación de la resistividad de las células en 

diferentes etapas de crecimiento, debido a que las células están conformadas por 

un citoplasma de baja resistividad rodeado por una membrana muy poco 

conductora, que en conjunto, presentan una capacitancia eléctrica específica y 

una variación de su impedancia con la frecuencia de la señal eléctrica [10].  

 

1.3.1 Representación eléctrica de la respuesta celular por modelos de 

circuitos eléctricos equivalentes 

Se ha logrado representar membranas celulares, mediante circuitos eléctricos 

equivalentes, en el que una capacitancia y una resistencia en paralelo, 

representan a la membrana celular y una resistencia en serie a este representa el 

citoplasma o fase líquida que lo rodea. Se ha comprobado que la capacitancia 

específica de las membranas celulares, oscilan en un valor alrededor de 1 µF/cm2, 

por cada 1,3 nanómetros medidos. Respecto a esta última observación, se ha 

determinado también que el sistema electroquímico en una membrana biológica 

esta formado por una bicapa y por lípidos, cuyo espesor es cercano a 7,5 nm.  

La respuesta dieléctrica de las membranas celulares se basa en la conductividad y 

la permitividad relativa a la del vacío. Estos parámetros, indican la capacidad de 

permitir el movimiento de las cargas eléctricas en su seno, así como una medida 

de su polarizabilidad. En otros tejidos de naturaleza biológica, sus propiedades 

eléctricas presentan también una dependencia con la frecuencia de la señal 

eléctrica. Cuando una diferencia de potencial o campo eléctrico alterno o débil, se 
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aplica a una suspensión coloidal de un sistema celular, ocurre una serie de 

fenómenos: polarización, conducción iónica, formación de densidades de carga 

eléctrica en las interfases, cambios en la concentración electrolítica y flujo de fluido 

cerca a las interfases cargadas y movimiento de partículas cargadas.  

En este orden de ideas, el crecimiento celular puede modelarse como la 

agrupación de células que se encuentran en un medio iónico denominado medio 

extracelular, con un interior de la célula con el medio intracelular, donde al igual 

que en el medio extracelular, existe también una concentración de fluidos e iones 

donde ocurren procesos metabólicos celulares. La división entre ambos medios es 

la membrana celular, la cual funciona como una barrera permeable que protege el 

interior de la célula y permite el paso selectivo de iones, manteniendo la presión 

osmótica y el gradiente de concentración iónico entre los medios intracelular y 

extracelular, creando con este gradiente, una diferencia de potencial a través de la 

membrana, esencial para que la célula viva. 

 

1.3.2 Impedancia de las membranas celulares 

El paso de la corriente eléctrica por las diferentes regiones que constituyen el 

tejido y las frecuencias relacionadas a esta corriente, están asociadas con las 

distintas relajaciones celulares. Una relajación está compuesta por una 

capacitancia multiplicada por una impedancia respectiva y la suspensión es el 

inverso de esta relajación. La impedancia de las membranas celulares, está 

caracterizada por cuatro suspensiones o relajaciones principales, según el rango 

de frecuencia:  
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 A frecuencias superiores al GHz, Relajación “γ”, asociada con la relajación 

dipolar del agua (se origina por la alineación de dipolos permanentes e inducidos 

con respecto a un campo eléctrico).  

 A frecuencias entre 1 MHz a  100 MHz, Relajación “δ”, relacionada con la 

relajación de Maxwell-Wagner, dependiente de la conductividad de la solución 

electrolítica, creciendo con ella. En esta región los cambios se asocian al 

contenido de agua, electrolitos y proteínas de los tejidos.  

 En el orden del MHz, relajación “β”, en donde los cambios se relacionan 

principalmente con la polarización de la membrana celular, la cual actúa como 

barrera al flujo de iones entre los medio intra y extra celulares. Además, se 

produce una polarización de proteínas y macromoléculas orgánicas.  

 A baja frecuencia, (100 Hz a 100 KHz), relajación “α”, en donde los cambios de 

impedancia son pequeños y se deben principalmente a procesos de difusión iónica 

a un lado de la membrana celular [31-36].  

 Para frecuencias más bajas aun, se sugiere que el movimiento de cargas tiene 

lugar en la parte externa de la célula (liquido extracelular). El origen de la 

relajación α, la cual se ubica en frecuencias inferiores a 100 Hz no está claramente 

definido, asociándose con la formación de una doble capa iónica alrededor de las 

células o con la formación de canales de comunicación entre las mismas.  

En la capa superficial de prácticamente todas las células se encuentran grupos de 

carga negativa como carboxilos o fosfatos, los iones positivos del medio son 

atraídos a la superficie creando una doble capa iónica. La formación de esta doble 
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capa explica el alto valor de la permitividad en bajas frecuencias con efectos 

dispersivos en el rango α.  

En la pared celular que consiste en largas cadenas de polisacáridos, aminoácidos 

y otros polímeros, los grupos cargados hacen que ésta actúe como intercambiador 

iónico, por lo que sus propiedades eléctricas cambian en función de la 

concentración iónica del medio circundante. Se ha demostrado que la 

conductividad de la pared celular permanece relativamente constante, cuando 

dicha concentración permanece baja, aumentando rápidamente, si la 

concentración iónica del medio excede a la propia de la pared. 

 

1.4 Polímeros biodegradables semiconductores extrínsecos 

El PLA, siendo un polímero muy usado en la fabricación de dispositivos 

biomédicos y de regeneración celular por sus propiedades de biodegrabilidad, 

normalmente no posee las propiedades de un polieléctrolito ni las propiedades 

superficiales adecuadas para promover la adhesión celular, por ser un polímero 

hidrofóbico, sin embargo, con el propósito de generar cambios en su hidrofilicidad, 

se puede combinar con otros polímeros de diferente peso molecular y velocidad 

de degradación; Aunque este factor no ha demostrado ser suficiente para 

aumentar la adhesión de células, pueden existir varias opciones para contrarrestar 

el problema superficial expuesto: combinarlos con polielectrolitos o convertirlos 

parcialmente en polielectrolitos mediante un proceso de dopado con pequeñas 

cantidades de agentes metálicos que no representen riesgo de toxicidad fisológica 
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durante la biodegradación, polarizar el sistema adsorbato-adsorbente y combinar 

las anteriores opciones.  

Varios investigadores han estudiado las propiedades de polímeros conductores 

usados en aplicaciones biomédicas y su modificación, para lograr tales 

propiedades, observando que la degradabilidad y la topografía de la superficie son 

parámetros importantes para las reacciones en la interfase de polímeros 

conductores con células [39].  

 

1.5 Respuesta osteocelular en armazones poliméricos ante la aplicación de 

un sobrepotencial electrico  

Se ha analizado el efecto de la aplicación de un campo eléctrico en películas de 

quitosano (qo) y metilcelulosa (MC) sobre los cambios estructurales y otras 

propiedades macroscópicas, mostrando un mejor ordenamiento estructural, una 

superficie menos homogénea y una menor solubilidad en agua respecto a 

películas de control [40]. Partiendo de estudios como este, además de mejorar las 

propiedades de los componentes de la armazón celular, la aplicación del campo 

eléctrico, compromete a la célula propiamente. En la membrana plasmática celular 

(componente principal de las células que consiste en una bicapa lipídica de entre 4 

y 10 nm de espesor en la que se disponen diversas proteínas formando canales 

transmembrana que regulan el transporte de nutrientes entre el exterior y el 

interior celular), en condiciones normales se presenta baja permeabilidad iónica, 

por lo que es considerada como una capa de baja conductividad que permite a la 

célula mantener una diferencia de potencial con el medio externo. Esta diferencia 
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de potencial es lo que se conoce por potencial transmembrana (PTM), cuyo valor 

oscila entre 10 y 100 mV, manteniendo el interior celular negativo respecto al 

exterior. El PTM juega un importante papel energético y de transporte en la 

actividad metabólica celular, mostrando el nivel de estado fisiológico de la célula.  

En el citoplasma, la solución salina del interior de la célula es altamente 

conductora con una gran concentración de material orgánico (proteínas, moléculas 

de agua libres o ligadas a proteínas, ácidos nucleicos etc). Las relajaciones en el 

citoplasma sólo pueden ocurrir una vez que la barrera de membrana ha sido 

superada por el campo eléctrico, por lo que se sitúa en el rango de altas 

frecuencias. Generalmente, es de suponer que es suficiente para inducir 

transformaciones celulares en la reparación y regeneración ósea, con la aplicaión 

de un campo eléctrico igual en magnitud y con signo opuesto que el PTM, sin 

embargo pueden existir otros factores que generan pérdidas energéticas, lo que 

puede generar imprecisión. 

 

1.6 Evaluación de la respuesta celular en matrices de regeneración mediante 

técnicas electroquímicas 

Para representar los procesos llevados a cabo por las células en su 

reconocimiento, adhesión y crecimiento, es posible usar modelos eléctricos que 

describan su comportamiento por medio de propiedades eléctricas del sistema 

biológico. La conductividad de los espacios extra e intracelulares contribuye a la 

resistencia promedio del tejido mientras la membrana celular contribuye al efecto 
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capacitivo [31]. Una de las formas de describir las propiedades eléctricas de un 

tejido biológico es por la impedancia compleja (Z), la cual se describe mediante la 

ecuación 1.4. 

Z = R + jX                                                     (1.4) 

R = Re{Z}                                                     (1.5) 

X = Imp. {Z}                                                     (1.6) 

j = √−1                                                       (1.7) 

R: resistencia del tejido; X: Re, reactancia tisular 

La impedancia de los tejidos biológicos es el resultado de la interacción de la 

corriente eléctrica con el tejido a nivel celular o molecular. El comportamiento 

eléctrico de un tejido puede modelarse mediante redes de circuitos RC (figura 1.2). 

La resistencia eléctrica del espacio extracelular se modela como una resistencia 

en paralelo con la resistencia y la capacitancia que modelan el espacio 

intracelular. 

 

 

 

Figura 1.2. Membrana celular y su equivalente circuito eléctrico.  
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Si se aplica una corriente de excitación de alta frecuencia se genera un efecto de 

cortocircuito en la membrana celular, y la corriente pasa por los medios extra e 

intracelulares. Si se inyecta una corriente de baja frecuencia, sólo atraviesa el 

medio extracelular y crece el valor de la impedancia a bajas frecuencias. 

Teóricamente, la reactancia mide el volumen de la capacitancia de la membrana 

celular y es una medida indirecta del volumen intracelular [34].  

Una forma de analizar la información de impedancia es mediante el espectro de 

Nyquist, en donde se grafica la resistencia vs la reactancia negativa. En esa 

gráfica se genera un semicírculo, a partir del cual, el modelo Cole-Cole caracteriza 

la bioimpedancia tisular en 4 parámetros, los cuales son R0 (impedancia a 

frecuencia cero), R∞ (impedancia a frecuencia infinita), ߬ (constante característica 

de tiempo), α (medida de la depresión del arco semicircular debajo del eje real, es 

una constante entre 0 y 1). La ecuación general del modelo y las ecuaciones de 

los 4 parámetros son: 

Z = R + jX = Rஶ + ୖబିୖಮ
ଵା(୨னத)భషಉ

                                  (1.8) 

R଴ = x଴ + ඥrଶ + y଴ଶ                                                (1.9) 

Rஶ = x଴ −ඥrଶ + y଴ଶ                                               (1.10) 

α = 1 − ଶ
஠

arcsen ቀ|୷బ|
୰
ቁ                                             (1.11) 

τ = ଵ
ன
൬ඥ[(ୖబିୖ)(ୖିୖಮ)ି୶మ]మା[୶(ୖబିୖಮ)]మ

(ୖିୖಮ)మା୶మ
൰
భ
ಉ
                   (1.12) 
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x0 y y0 son las coordenadas del centro del círculo aproximado, y r es el radio. El 

plano de impedancia complejo del modelo Cole-Cole se muestra en la Figura 1.3. 

 

 

 

Figura 1.3. Modelo de Cole – Cole 

La caracterización de sistemas heterogéneos, entre los que se encuentran las 

células biológicas, requiere técnicas de medida que presenten, bajo riesgo de 

desnaturalización de la partícula, o dicho de otro modo, de métodos no invasivos.  

La Espectroscopía de Impedancia consiste en la aplicación de una diferencia de 

potencial alterno entre los electrodos en contacto con la suspensión celular a 

investigar, tomando como referencia la corriente alterna que pasa a través de la 

muestra, la cual se compara con el voltaje de salida, barriendo un rango de 

frecuencias para obtener el espectro característico. Este espectro es caracterizado 

con la ayuda de un circuito equivalente ajustado mediante simulaciones, que sirve 

de modelo para describir el comportamiento de la respuesta de la suspensión 

celular al estímulo eléctrico. Estos modelos, pueden ser variaciones de los 

modelos de Cole-Cole y Davidson-Cole y de modelos del comportamiento eléctrico 

de una suspensión celular de Maxwell, Bruggeman y Hanai. La isquemia celular se 

refiere al sufrimiento celular causado por la disminución del aporte de oxígeno y 



42 

 

nutrientes. Si el sufrimiento es intenso puede llegar a la muerte celular (necrosis). 

A mayor isquemia en el tejido, aumenta el valor de R0 [35]. El valor de R0 a baja 

frecuencia es particularmente sensible a los cambios en volumen debido a que las 

capacitancias de las membranas celulares a esta frecuencia, actúan como 

circuitos abiertos para la corriente medida, causando un incremento en la 

resistividad del tejido. Durante la isquemia hay un movimiento de fluido del espacio 

extracelular al intracelular, donde aumenta la impedancia a baja frecuencia debido 

a la naturaleza capacitiva de las membranas celulares.  

 

1.7 Evaluación de la respuesta celular por Microbalanza de Cristal de Cuarzo 

(MCC)  

La microbalanza de cristal de cuarzo (MCC) es un método establecido para la 

medición de pequeños cambios de masa de una sustancia sobre un cristal de 

cuarzo piezoeléctrico a partir de la medición de la frecuencia de oscilación del 

cristal. Este cristal consiste en un material de cuarzo en forma de disco muy fino, 

con corte cristalográfico AT sobre el que se depositan recubrimientos metálicos 

(oro, platino, cobre o plata), que actúan como electrodos. Al aplicar un potencial 

eléctrico al cristal, se experimenta una deformación en la dirección de cizalla, 

proporcional al potencial aplicado, generando una oscilación del cristal paralela a 

estas superficies (efecto piezo eléctrico). Si el espesor aumenta (por ejemplo por 

la deposición de material o la adsorción sobre una de las superficies del 

electrodo), la frecuencia disminuye. En la figura 1.4 se muestra una representación 
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del cristal de cuarzo.  

 

 

 

 

Figura 1.4. Esquema típico de un cristal de cuarzo piezoeléctrico 

Por medio de la ecuación de Sauerbrey se relaciona los cambios en masa por 

unidad de área en la superficie del electrodo del cristal (Δm) y frecuencia de 

resonancia (Δf) [41-45].  

∆݂ = ିଶ∆௠௡௙బమ

஺ඥఓ೜ఘ೜
   (1.13) 

Donde: 

Δf : Variación de la frecuencia de resonancia (Hz)  

Δm: Variación en la masa del material depositado (µg), 

f0 : Frecuencia fundamental o de resonancia del cristal de cuarzo. (Hz) 

A: Área superficial del electrodo (área piezoeléctricamente activa) (cm2) 

௤ߤ : Modulo de cizalla del cuarzo (2.95 x1011 dina / cm2) 

௤ߩ : Densidad del cuarzo (2.65 g /cm3) 

 

El signo negativo indica que un incremento de la masa en la superficie del cristal, 

da lugar a una disminución en su frecuencia de resonancia y viceversa. Esta 

ecuación normalmente se simplifica como: 

Δf = -Cf Δm                (1.14) 
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Donde Cf, es una constante que engloba tanto las propiedades de los materiales 

que funcionan como electrodo mencionados anteriormente y la frecuencia de 

oscilación del oscilador de la microbalanza antes de producirse el cambio de 

masa. Para cristales de 5 MHz, el valor de Cf  es 56.6 Hz cm2 µg-1. Cuando la MCC 

se pone en contacto con una solución líquida, hay una disminución en la 

frecuencia que depende de la viscosidad y la densidad de la solución (ηs y ρs, 

respectivamente): 

∆݂ = − ଴݂

ଷ
ଶൗ ൬ ఘೞఎೞ

గఘ೜ఓ೜
൰
ଵ
ଶൗ
   [1.15] 

 

Con esta técnica, es posible realizar mediciones de frecuencia con gran precisión, 

por tanto, es posible medir masas muy pequeñas como las de biomacromoleculas 

individuales [46-48].  

 

1.8 Técnicas combinadas de QCM y electroquímica para la caracterización de 

la respuesta celular en armazones de regeneración celular 

Una aplicación reciente de la MCC es el acoplamiento con mediciones 

electroquímicas denominado microbalanza electroquímica de cristal de cuarzo 

MECC. La técnica MECC puede ser utilizada para la medición de cambios de 

masa "in situ", asociados con procesos electroquímicos tales como, adsorción, 

electrodeposición, corrosión, y equilibrio redox de polímeros sometidos a 

reacciones de transferencia de carga. La aplicación de MCC a los cambios de 

masa que se producen durante procesos electroquímicos, se realiza mediante un 
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acoplamiento con un sistema electroquímico (figura 1.5). El electrodo MCC que 

está en contacto con la solución, sirve también como electrodo de trabajo en la 

celda electroquímica.   

 

 

 

 

 

Figura 1.5. Representación del montaje para la Microbalanza de Cristal de Cuarzo 

Electroquímica (EQCM). 

La interpretación Cuantitativa de los datos MECC se basa en la combinación de la 

ecuación de Sauerbrey y la Ley de Faraday. El primero se refiere a variaciones en 

la frecuencia con cambios en la masa, mientras que el segundo (Q = nFN) 

relaciona la carga que pasa en un experimento electroquímico (Q) con el número 

de moles de material electrolizado (N) (n = número de electrones que participan en 

la reacción electroquímica). Por lo tanto, los cambios de frecuencia pueden estar 

relacionados con la carga total que pasa [49,50].  

Trabajos relacionados con este tema han mostrado las mediciones de la adsorción 

de albúmina de suero humano, citocromo, fibrinogeno, hemoglobina, 

inmunoglobulina G y apo-transferrina sobre la superficie de dos organosiloxanos 

por medio de MECC con la adsorción de proteínas medida en forma irreversible. 

Las diferencias observadas para la  adsorción en varios casos, han sido atribuidas 

al papel desempeñado por interacciones moleculares en la interfase líquido/sólido. 
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Varios modelos para la caracterización de materiales porosos han sido usados 

para el análisis de impedancia de cristal de cuarzo. Uno de estos  modelos, 

describe la impedancia eléctrica y/o mecánica equivalente del cristal de cuarzo en 

contacto con una capa finita del material poroso rígido sumergido en un líquido, 

estableciendo una relación lineal entre la impedancia equivalente del cuarzo Z= R 

+ XL (XL=iwL w=2πf, f  frecuencia de oscilación del resonador de cuarzo) y la 

relación: grosor de capa (d)/ longitud de poro (ξ). El modelo permitió explicar por 

primera vez el comportamiento casi lineal de R contra XL [44].  

Otro trabajo importante mostró que la adsorción de albúmina de suero bovino 

(ASB) sobre oro, fue determinada para diferentes concentraciones de proteína en 

solución acuosa, mediante mediciones de ángulo de contacto dinámico (DCA) y 

microbalanza de cristal de cuarzo (MCC) [51]. También se han reportado  estudios 

de la adsorción de dos proteínas, albúmina de suero bovina (ASB) y fibrinogeno 

sobre recubrimientos de polímero conductor basados en polianilina (PAN), PAN 

dopada por iones (PAN+ClO4
−) o PAN, dopada con dodecil sulfato de sodio (SDS) 

(PAN+SDS), los cuales fueron preparados por métodos electroquímicos. La 

adsorción fue monitoreada in situ usando, tanto por MCC, como por el método de 

impedancia electroquímica. Los resultados de adsorción máxima de proteínas en 

películas de PAN, PAN+ ClO4
− y PAN+SDS, fueron de 0.71, 0.65 y 0.99 g/cm2 

para ASB y 2.73, 1.85 y 4.07 g/cm2 para fibrinogeno, respectivamente. Se 

encontró que la adsorción de proteínas en las películas de PAN se ajustaba 

correctamente a la isoterma de Langmuir y los resultados del estudio de la cinética 
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de adsorción mostraron dos pasos consecutivos en la adsorción de ASB y 

fibrinogeno [52]. 
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2. CAPÍTULO 1. SÍNTESIS Y EVALUACIÓN DE UN ARMAZÓN PARA 

REGENERACIÓN ÓSEA DE ÁCIDO POLILÁCTICO, ÁCIDO POLIGLICÓLICO, 

BIOCERÁMICO, QUITOSANO Y ZINC.  

2.1. Introducción de este capítulo 

Los armazones para regeneración celular fabricados a partir de polímeros 

sintéticos bioreabsorbibles, cuya degradación y eliminación por vías metabólicas 

se produce por reacciones de hidrólisis en condiciones fisiológicas dentro del 

cuerpo, ofrecen la posibilidad de contener y regenerar tejidos sin los problemas de 

infección y formación de tejido fibroso que se han asociado a los implantes 

permanentes.  

Hay dos tipos de polímeros biodegradables: los de base natural como los 

polisacáridos, algunas proteínas y algunas biofibras y los polímeros 

biodegradables sintéticos, producidos bajo condiciones controladas. La 

biodegrabilidad es un factor que se requiere para el buen funcionamiento de una 

matriz o armazón de generación de tejido, ya que la velocidad de degradación, 

debe coincidir adecuadamente con la velocidad de de formación de tejido nuevo.  

En el caso de los poliésteres alifáticos lineales, como el PLA  y el PLG y sus co-

polímeros PLAG, al ser hidrolisados por el cuerpo, pueden producir monómeros 

originales de ácido láctico y de ácido glicólico, que son metabolizados y eliminados 

naturalmente [1-4]. Es posible cambiar la velocidad de degradación y las 

propiedades mecánicas del PLGA, cambiando la proporción de los monómeros 
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utilizados durante su co-polimerización [5].  En la figura 2.1 se muestra la 

estructura química del PLGA. 

 

Figura 2.1. Estructura Química del PLGA. 

Al entrar en contacto el PLGA con un medio acuoso; la penetración del agua 

dentro de la matriz polimérica provoca el hinchamiento, rotura de los puentes de 

hidrogeno intermoleculares, hidratación de las moléculas y finalmente la hidrólisis 

de los enlaces estables. La ruptura por hidrólisis de los grupos funcionales puede 

ocurrir tanto en los grupos de la cadena principal como en los sustituyentes 

laterales.  

Gracias a su excelente biocompatibilidad y a su semejanza química y cristalina 

con la fase mineral del hueso, los fosfatos de calcio se han usado como base para 

la fabricación de biomateriales, usándose efectivamente en combinación con otros 

materiales como el PLGA. La hidroxiapatita (HA) es uno de los fosfatos más 

estables ante cambios de pH, temperatura y composición del fluido fisiológico [6]. 

Otros materiales orgánicos, como vídrios silicatados y fosfatos de calcio, han sido 

usados con relativo éxito en aplicaciones de ingeniería de tejidos óseos, por ser 

bioactivos y reabsorbibles. Sin embargo, el mecanismo exacto de interacción entre 

los productos de disolución iónica de estos materiales y las células humanas, no 
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ha sido completamente entendido [6]. La baja toxicidad de la hidroxiapatita y de 

otros fosfatos de calcio produce cuatro efectos importantes cuando se combinan 

con materiales poliméricos: cambia la configuración hidrofóbica superficial del 

compuesto, porque promueven reacciones de hidroxilación en la disolución iónica, 

genera puntos de señalización y localización para las células, equilibra el pH local 

en la superficie del implante con el del medio fisiológico, ya que la disolución 

polimérica es ácida y la disolución o reacción hidrolítica del HAP o de los fosfatos 

o silicatos de calcio, es básica, siendo esto fundamental para la supervivencia 

celular y además, sus productos de disolución contribuyen con la formación de 

gradientes de concentración y paso de iones a través de la membrana celular, con 

lo cual se genera vascularización, rompimiento dendrítico, comunicación celular y 

consecuente formación de tejido [17].  

Esta parte de la investigación se ha enfocado en la contribución científica y 

tecnológica para el desarrollo de biomateriales, basada en la experimentación de 

síntesis y análisis de armazones para regeneración celular de  acido poliláctico, 

ácido poliglicólico, Hidroxiapatita y quitosano. Las mezclas PLAG-HAP fueron 

sometidas a degradación hidrolítica en un fluido fisiológico simulado PBS (solución 

salina buffer de fosfatos) a una temperatura constante de 37º C durante diferentes 

tiempos. Se realizaron pruebas de caracterización por espectroscopia de infrarrojo 

de transformadas de Fourier (FTIR) para determinar los grupos funcionales 

característicos, ensayos de calorimetría diferencial de barrido (DSC) para obtener 

las temperaturas de transición y medir la evolución de la cristalinidad de las 
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muestras sometidas a degradación hidrolítica y también fue realizado un análisis 

termogravimétrico (TGA) para evaluar la estabilidad térmica de las diferentes 

configuraciones del armazón. Las siguientes etapas experimentales fueron 

llevadas a cabo: Síntesis y obtención de materiales de acido poli-láctico, acido 

poli-glicólico, y co-polimerización de los mismos. Preparación de las mezclas de 

PLGA con HA, correlación entre las variables influyentes en el proceso de 

absorción acuosa y degradación hidrolítica, caracterización de las mezclas 

después de ser sometidas a degradación hidrolítica y determinación de la cinética 

de degradación de las mezclas. No se consideró relevante, mostrar el estudio de 

degradación del quitosano con el PLGA, debido a que se han realizado extensos 

estudios al respecto, sin embargo si se consideró relevante evaluar la respuesta 

electroquímica relacionada con la interacción entre el quitosano y la hidroxiapatita 

en contacto con un fluido fisiológico simulado, cuyos resultados son mostrados en 

este capítulo. Por último se evaluó el efecto del dopado del ácido poliláctico con 

exceso de zinc, mediante técnicas de Mott schotky y Espectroscopía de 

Impedancia. En el capitulo 3, se muestra la evaluación del armazón con diferentes 

cantidades de zinc con célulasosteoblásticas sembradas sobre su superficie. 

 

2.2. Experimentación 

Para la obtención PLGA, se realizo una co-polimerización de acido poliláctico y de 

acido poliglicólico. Cada uno de estos polímeros se sintetizó por policondensación 
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utilizando como catalizador 1% de Zn con 40 horas para el PLA y 0.2 % de cloruro 

de estaño por 20 horas para el PLG [7-8]. Cada uno de los componentes 

anteriores, fue pulverizado y diluido en una relación de 10% w/v por espacio de 1 

hora con cloroformo como solvente. En la figura 2.2 se muestra la reacción de co-

polimerización. Luego de eliminado el solvente, la mezcla fue moldeada y curada 

durante un dia. En la figura 2.3 se muestran los pasos del proceso. Los 

copolímeros obtenidos tuvieron composiciones de 50:50 y 70:30 (PLA-PLG).  

Esta mezcla fue pulverizada nuevamente y mezcada con hidroxiapatita en 

proporción de 0%, 5% y 10%; utilizando como solvente cloroformo, el cual fue 

eliminado  a  una T=150 ºC aproximadamente. Las muestras obtenidas fueron 

pesadas y sometidas a degradación, en cuyo proceso, se empleó como medio de 

hidrólisis, una solución salina de fosfatos PBS con pH = 7.4 que simuló las 

condiciones fisiológicas humanas. La hidroxiapatita fue suministrada por Sigma-

Aldrich, Hidroxiapatita, Tipo I. Suspension en 0.001 M en solución buffer de 

fosfatos, pH 6,8. La solución salina buffer de fosfatos, con un pH entre 7.4-7.5, fue 

preparada con agua desionizada y los siguientes reactivos en un estricto orden: 8g 

de NaCl, 0,2 g de KCl, 0,14g de KH2PO4 y 0,91g de Na2HPO4.10H2O.  

 

 

 

Figura 2.2. Reacción de copolimerización de PLA con el PLG. 
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Figura  2.3. Preparación de las probetas de PLGA 

En los ensayos de degradación, las muestras de las diferentes mezclas, fueron 

introducidas en recipientes con el PBS, las cuales permanecieron durante 20 días 

en un baño termostatado a una temperatura de 37º C (temperatura corporal), 

retirando las probetas regularmente del medio de hidrólisis, en los días 4, 8, 12, 16 

y 20. Estas fueron pesadas en húmedo y en seco para calcular la cantidad de PBS 

absorbido y la pérdida de peso.  La cinética de la degradación fue determinada a 

través de las variaciones del peso de la muestra en función del tiempo.  

Asumiendo una cinética  de hidrólisis de primer orden [31], la ecuación que la 

expresa es la siguiente: 

kt
Ca
Ca

Ln
o


                      (2.1)  

 

Se empleó la conversión, como una variable que relacionó la concentración con el 

número de moles así: 

4. Moldeo 

1. PLA 

2. PLG 

3. PLGA 
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La ecuación que expresa la cinética de la degradación en términos del peso de la 

muestra es la siguiente: 

ktWaWaWaLn oo  )/)(1(                (2.3) 

Usando esta ecuación fue posible determinar el valor de k, el cual permitió 

determinar la velocidad de degradación de cada muestra analizada. El porcentaje 

de agua absorbida y el porcentaje de pérdida de peso, se determinó mediante las 

siguientes ecuaciones [19]. 

020

221

/)(100(%)

/)(100(%)

mmmxpesodepérdida

mmmxaguadeabsorción





    (2.4) 

Las probetas sometidas a hidrólisis fueron evaluadas por FT-IR y Calorimetría 

Diferencial de Barrido. Los termogramas de DSC se obtuvieron a partir del primer 

ciclo de calentamiento con una rampa de de 10 grados/min en un intervalo de 0 a 

200°C y un flujo de nitrógeno de 100 ml/min. 

Para la evaluación de la interacción quitosano/HAP ante una solución buffer de 

fosfato de calcio, se usaron probetas de Ti6Al4V como sustratos para fijar las 

mezclas de quitosano/HAP. Quitosano con un porcentaje de desacetilación ≥ 75%, 

fue empleado para este fin.  Las probetas de Ti6Al4V fueron pulidas hasta papel 

abrasivo # 600, limpiadas ultrasónicamente con acetona y atacadas químicamente 
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en una mezcla 1:1:1 de HCl, H2SO4 y H2O. El quitosano fue disuelto en 1% en 

volumen de ácido acético, adicionandolo posteriormente a soluciones 

supersaturadas de HAP con un control del pH entre 8,3 y 8,6 a una temperatura 

de 60°C y una agitación de 600 rpm. La fijación de estas mezclas sobre las 

probetas de Ti6Al4V fue llevada a cabo por electrodeposición catódica 

galvanostática, empleando un electrodo  de grafito como ánodo y los sustratos de 

Ti6Al4V como cátodos, con una fuente de potencia regulada.  

El proceso de electrodeposición de la hidroxiapatita a partir de soluciones 

supersaturadas de fosfatos de calcio, [38], consistió básicamente en cuatro 

etapas: 

 Reducción del O2: O2 + 2H2O + 4e- → 4OH- 

 Reducción del H2PO4
- y el HPO4

-2: 2 H2PO4
- + 2e- → HPO4

-2 + H2; HPO4
-2 + 2e- 

→ 2PO4
-3 + H2 

 Reducción del H2O (incremento del pH en la superficie del compuesto): 2H2O + 

2e- → 2OH- + H2 

 Migración de los iones Ca+2 hacia la superficie del cátodo para reaccionar con 

los iones 2PO4
-3 y OH- para formar la HA (Ca10(PO4)6 (OH)2). 
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El proceso de electrodeposición del quitosano se basó en tres etapas:  

 Protonación en solución ácida (el grupo amino del quitosano es cargado 

positivamente con los iones H+ presentes en la solución ácida en la cual se 

encuentra disuelto): quit-NH2 + H3O+ → quit-NH3
+ + H2O 

 Reacción catódica:  2H2O + 2e- → H2 + 2OH- 

 Neutralización del quitosano cargado positivamente y la formación de un 

depósito insoluble sobre el sustrato catódico: quit-NH3
+ + OH- → quit-NH2 + H2O 

 

Se realizaron ensayos para evaluar la morfología, composición, estructura 

química, mediante SEM-EDX, FT-IR y DRX. Ensayos electroquímicos fueron 

realizados en un fluido corporal simulado. 

El efecto de la adición de zinc en exceso para la conformación de un polielectrolito 

de ácido poliláctico que funcione como armazón en conjunción con el PLG, la HAP 

y el quitosano, se ha realizado mediante la adición de pequeñas concentraciones, 

entre 0,5 y 2% p/v, de sal de zinc. Para la caracterización, esta mezcla fue fijada 

sobre sustratos de Ti6Al4V ELI, mediante un método de electrodeposición 

catódica, aplicando un potencial de 100 Voltios, por un tiempo de 15 minutos y 

bajo agitación constante. Estas mezclas fueron evaluadas mediante las técnicas 

electroquímicas de Espectroscopia de impedancia electroquímica y la técnica 

potenciodinámica de Mott-Schottky en una solución rica en iones de fosfato y 

calcio, permitiendo determinar su funcionalidad como biomaterial polielectrolítico.  
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2.3. Resultados de este capítulo 

2.3.1. Degradación del armazón de PLA-PLG-HAP a diferentes 

concentraciones 

En la Figura 2.4 se muestran los resultados de las pruebas de degradación 

hidrolítica para el co-polímero 50-50 PLA-PLG, observándose que el porcentaje de 

peso perdido, incrementa con el tiempo hasta el día 16 y desciende hasta el dia 

20, atribuyéndose a que tanto en las mezclas de PLGA (50:50)/HA como en las 

mezclas de PLGA(70:30)/HA, se presenta una etapa de hidratación inicial y luego 

aparece una nueva fase de degradación posterior a esta hidratación, atribuida a 

una repolimeración a partir de los productos de degradación. 

 

 

 

 

 

    Figura 2.4. % de masa perdida de PLA-PLG-HAP con diferentes concentraciones 

respecto al tiempo de degradación en SBF. 

Según la figura 2.4 y 2.5, los procesos de absorción de PBS y de pérdida de peso 

están ocurriendo simultáneamente, en donde a mayor concentración de HAP, se 

presentó una mayor pérdida de peso para el PLA-PLG 50-50 y una menor pérdida 

de peso para el PLA-PLG 70-30, correspondiendo esta tendencia con el 

0

10

20

30

40

50

0 4 8 12 16 20

PLGA(50:50)

PLGA(50:50)/5% HA

PLGA(50:50)/10% HA



62 

 

porcentaje de PBS absorbido, como se puede observar en la figura 2.5a y 2.5b. 

Para las dos concentraciones de PLA-PLG, el máximo de PBS absorbido se 

observó en el día 8.  

 

 

 

 

 

Figura 2.5. Porcentaje PBS absorbido, respecto al tiempo de degradación de los dos 

copolímeros mezclados con HA. 

Al igual que en la gráfica de pérdida de masa, entre el dia 0 y el dia 16, se 

presentaron dos etapas de absorción acuosa, atribuibles netamente, a las 

características estructurales del PLA-PLG y al efecto de hidrólisis y 

repolimerización, debido a que la mezcla sin HAP, presentó el mismo 

comportamiento. El efecto de la HAP, tanto en la degradación, como en la 

absorción acuosa, se refleja en una mayor hidratación de esta fase orgánica y en 

la presencia de sítios de penetración de la fase acuosa en la interfase de contacto 

entre el polímero y la HAP.  

Según las tendencias observadas y esperando que la mejor mezcla para construir 

un armazón de regeneración ósea que permita obtener una velocidad de 

degradación más controlada con el tiempo y que permita controlar la velocidad de 
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formación de tejido, el copolímero de PLA-PLG entre 5 y 10% de HAP, presentó el 

mejor comportamiento. También bajo el criterio de obtener una mayor cantidad de 

sítios específicos de reconocimiento celular sobre la superfice, un porcentaje de 

10% en la mezcla con 70-30 de PLA-PLG, es más conveniente. Esta mezcla ya ha 

sido estudiada en cuanto a sus propiedades mecánicas, en otros trabajos. 

Siendo la velocidad de degradación inversa al grado de cristalinidad de los 

polímeros, el mecanismo de degradación hidrolítica puede ser definido en dos 

fases: degradación superficial y degradación del “bulk” o interna del material [25-

28]. La primera ocurre principalmente en las zonas amorfas cuyas estructuras se 

presentan esencialmente desordenadas, facilitando la difusión y el ataque del 

medio de hidrólisis. También ocurre, como se había mencionado anteriormente, 

penetración de la fase acuosa en la interfase de contacto entre el polímero y la 

HAP. Estos procesos dan paso a la segunda fase que es el ataque a las zonas 

cristalinas, siendo más lento, puesto que su mayor ordenamiento, ofrece mayor 

resistencia a la difusión de la solución de PBS.  La unión de las diferentes 

estructuras de los homopolímeros, rompe la estereoregularidad y la simetría de las 

cadenas, lo que se refleja en un aumento de las zonas amorfas, facilitando la 

difusividad de medio hidrolítico, llevando a una degradación más rápida. 

De acuerdo a la pérdida de masa de cada una de las mezclas evaluadas, se ha 

obtenido las gráficas de cinética de degradación, mostradas en la figura 2.6, para 

las mezclas de HAP con PLA-PLG 50-50 y HAP con PLA-PLG 70-30.  
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Figura 2.6. Cinéticas de Degradación PLA-PLG (50:50)/HAP y PLA-PLG (70:30)/HAP. 

La mezcla de PLA-PLG (70-30)/5% HA, presentó una mayor degradación y la 

mezcla de PLA-PLG (50-50)/10% HA la menor degradación.  

Los espectros de FT-IR son mostrados en la figura 2.7. 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 2.7. Espectros FT-IR para mezclas PLA-PLG-HA, (a) 50-50/0% (b) 50-50/10% (c) 

70-30)/10%, sometidas a degradación hidrolítica por 8, 16 y 20 días. 

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

0 4 8 12 16 20

50-50
50-50-5
50-50-10

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

0 4 8 12 16 20

70-30
70-30-5
70-30-10

a) 
b) 

c) 



65 

 

Estos espectros mostraron una gran similitud entre las bandas de absorción con 

las reportadas en la literatura [25]. Las principales bandas de absorción obtenidas 

fueron: 2997–2965 (CH2, CH3), 1759 (C=O), 1360–1450 (CH3), 750 (CH).  

Adicionalmente, se encontró entre 2270-2320, una banda de absorción 

relacionada con fosfinas, corresponde a compuestos presentes en la solución de 

PBS absorbidos por las muestras, durante el proceso de degradación.  

Los grupos funcionales de las mezclas PLA-PLG-HA presentaron 

aproximadamente, las mismas características químicas del copolímero PLA-PLG. 

Un espectro FT-IR típico de la HAP, muestra bandas en 3.600-3440 cm-1 y 633 

cm-1, correspondientes a grupos OH-, bandas en 1.080-1.090 cm-1, 

correspondientes a grupos PO-3
4 y bandas entre 870, 1.420 y 1.480 cm-1 

correspondiente a CO-2
3. Los picos del espectro infrarrojo mostrados en todas las 

mezclas, corresponden a la superposición de cada uno de sus componentes. 

El DSC fue empleado para determinar la temperatura de transición vítrea del PLA-

PLG mezclados con 5 y 10% de hidroxiapatita, analizando las propiedades 

térmicas en función del tiempo de hidrólisis. Los termogramas obtenidos, 

mostraron sólo una temperatura, relacionada con la transición vítrea (Tg) y no, con 

la temperatura de fusión, característico de la amorficidad de la mezcla.  

Chu [13], afirma que la hidrólisis se realiza en dos etapas, un ataque inicial a las 

regiones amorfas de este tipo de polímeros, y una segunda etapa que 

corresponde a un ataque a las regiones cristalinas. Las temperaturas de transición 
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En la figura 2.8 se muestra las temperaturas de transición vítrea de las mezclas, 

variando con el tiempo de degradación.   

 

 

 

 

 

Figura 2.8. Temperaturas de transición vítrea de las mezclas con el tiempo de 

degradación. 

Siendo la temperatura de transición vítres del PLA-PLG sin proceso de 

degradación hidrolítica, entre 40-60ºC, las temperaturas con degradación 

hidrolítica de las mezclas se encuentran lejos de este rango, atribuyéndose 

principalmente al efecto plastificante causado por la penetración de PBS en la 

matriz del polímero. La temperatura de transición vítrea disminuye constantemente 

con el tiempo de hidrólisis para el PLA-PLG (50-50) y presenta un comportamiento 

heterogéneo para el PLA-PLG (50-50)/10% de HA y 70-30 con 10% de HAP, lo 

cual puede significar una fuerte influencia  de la HAP en las variaciones de 

cristalinidad del PLAG con el tiempo de hidrólisis, especialmente en las mezclas 

con 70-30 de PLA-PLG, significando que esta influencia es más significativa en la 

interacción entre el PLA con la HAP. También los espectros de DSC, mostraron 

picos adicionales entre 85-90º C, atribuibles a regiones cristalinas de diferente 
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tamaño formado a lo largo del proceso de degradación hidrolítica, por la re-

organización de las cadenas resultantes de la hidrólisis en las zonas amorfas, las 

cuales, no son muy estables, ya que se componen de cristales más pequeños. 

La degradación de PLA-PLG ocurre por hidrólisis no enzimática y genera como 

productos finales, ácido láctico y ácido glicólico, los cuales son posteriormente 

eliminados del cuerpo [13]. Como se muestra en la figura 2.9, durante el proceso 

de degradación de los polímeros, los enlaces soportan la hidrólisis, originando 

cadenas menores con terminaciones ácidas, los cuales son posteriormente 

eliminados del cuerpo por medio del ciclo Krebs [23]. 

 

Figura 2.9. Reacción de hidrólisis del PLGA [18]. 

 

2.3.2. Interacción de quitosano-HAP ante una solución buffer de fosfatos 

En la evaluación de la interacción entre la HAP, el quitosano qo y un fluido rico en 

fosfatos y calcio, se fijaron los componentes  a las muestras de Ti6Al4V por 

electrodeposición por un tiempo de 4 horas y una densidad de corriente de 

corriente de 200mA/cm2, con variaciones de qo entre 0,05 y 0,25g/l. Los 

resultados de Difracción de Rayos X DRX, se muestran en la figura 2.10. 
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Figura 2.10. DRX de las muestras de HAP con concentraciones de quitosano entre 0,05 y 

0,25g/l. 

Se observan compuestos de hidroxiapatita y fosfato octacálcico en las tres 

condiciones evaluadas. Para determinar la cristalinidad de las mezclas de HAP y 

qo, se empleó el criterio de ancho del pico a la altura media de la curva de 

difracción, que relaciona relaciona el aumento de la cristalinidad con la 

disminución del tamaño de los cristales. A mayor ancho de la curva de difracción, 

menor es la cristalinidad de la mezcla. En la figura 2.11 se muestra este análisis. 

 

 

 

 

 

Figura 2.11. Comparación de los anchos de picos medios de las curvas de difracción en 

las diferentes composiciones de quitosano empleadas, mezcladas con HAP 

0,05g/L de qo       0,15 g/L de qo                0,25g/L de qo 
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Utilizando la reflexión de la máxima intensidad de la hidroxiapatita en los 

difractogramas, entre 40,2° < 2θ < 40,8°, la cristalinidad de la mezcla disminuye al 

incrementar la cantidad de quitosano en la solución. Una posible explicación se 

puede dar por un aumento en el grado de amorfización de la HAP ante la 

presencia de quitosano. Las formas irregulares y porosas de las partículas 

agregadas de HAP son cubiertas por el quitosano, lo cual puede generar una 

disminución en la cristalinidad [24].  

Un análisis por infrarrojo FT-IR a una muestra de quitosano pura y a muestras de 

HAP con fosfato de calcio y quitosano con porcentajes de 0.05, 0.15 y 0.25 g/l, fue 

realizado para determinar los grupos funcionales. Los resultados se muestran en 

la Figura 2.12. 

 

 

 

 

 

 

Figura 2.12. Espectro FT-IR del quitosano puro y los recubrimientos obtenidos a los 

diferentes porcentajes de quitosano 

Para el quitosano puro, se observan bandas de intensidad media correspondientes 

a vibraciones de estiramiento de NH2 ubicadas en la región de 3500-3400 cm-1, 
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traslapadas con las bandas de vibración de alargamiento del OH entre 3700 y 

3000 cm-1 y la banda de absorción de intensidad media a fuerte, relativas a las 

vibraciones de deformación del grupo amino a una frecuencia  entre 1650-1580 

cm-1, bandas de alargamiento del CH2 en la región de 3000 a 2800 cm-1, bandas 

de flexión  del NH2 en la región de 1650 a 1580 cm-1 y bandas de flexión del 

enlace C-OH en el rango de 1450-1300 cm-1, bandas de absorción de intensidad 

media a débil para el enlace C-N de las aminas alifáticas primarias en la región de 

1250 a 1020 cm-1.  

En los espectros de infrarrojo de los productos depositados de HAP con diferentes 

concentraciones de qo, se observan las bandas propias de las vibraciones 

correspondientes a los enlaces pertenecientes al NH2, apreciándose también, el 

pico correspondiente al enlace PO4 a 1030 cm-1 de los fosfatos de calcio 

presentes. La presencia del grupo amino y del grupo fosfato, evidencia que este 

compuesto presenta una alta bioactividad, debido a la similitud de estos grupos, 

con los compuestos apatíticos del tejido óseo y de los grupos aminos del 

colágeno, de los proteoglicanos y de los glicosaminoglicanos de la matriz 

extracelular. 

En la figura 2.13 se muestran los espectros de impedancia correspondientes a la 

caracterización electroquímica, la cual se ha realizado para evaluar la estabilidad 

de la HAP con las diferentes concentraciones de quitosano, determinando al 

mismo tiempo su correspondiente bioactividad, siendo esta, la capacidad de 

generar crecimiento biológico.  
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Figura 2.13. Espectros de Nyquist de los compuestos de HAP-qo, a 0,1 g/L y 0,2 g/L. 

En los dos espectros, se observa una similitud en los comportamientos 

electroquímicos, con dos constantes de tiempo características, las cuales 

disminuyen, al aumentar la concentración de quitosano, corroborándose el 

resultado obtenido por DRX, en el cual, a mayores cantidades de quitosano en la 

mezcla, se presentó una menor cristalinidad. Materiales más cristalinos, suelen 

presentar un mejor ordenamiento atómico-estructural, presentando una energía 

libre superficial más baja, implicando que el material más cristalino presenta una 

menor tendencia a degradarse y una menor actividad [39-42]. 

En la figura 2.14, se muestra el análisis morfológico realizado por SEM en las 

muestras de HAP con 0,1g/L y 0,2g/L de quitosano. 

 

 

  

 

Figura 2.14. SEM de las muestras obtenidas con 0,1 a) y 0,2 g/l b) de quitosano a 500X 
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Se observa un aumento en la irregularidad superficial al aumentar la cantidad de 

quitosano, corroborando la inestabilidad superficial observada en los ensayos de 

DRX y en los ensayos electroquímicos. La bioactividad de un biomaterial está 

influenciada por la superficie específica. A mayor cantidad de quitosano, se 

presenta una estructura esponjosa con una mayor superficie específica, 

incrementando la bioactividad. 

 

2.3.3. Efecto de la adición de zinc en exceso en el PLA para la conformación 

de un armazón polielectrolitico de regeneración ósea. 

En este aparte se muestran los resultados del estudió electroquímico del efecto de 

dopado del ácido poliláctico PLA empleando sulfato de zinc, así como las 

propiedades conductoras de la superficie del material y su comportamiento 

electródico bajo condiciones fisiológicas simuladas. Las técnicas empleadas 

fueron la Espectroscopia de impedancia electroquímica y Mott-Schottky.  

Avances recientes en la investigación sobre biomateriales han mostrado que las 

propiedades fisicoquímicas superficiales de hidrofilicidad, ángulo de contacto, 

carga superficial, tensión superficial y energía libre superficial, son fundamentales 

en la intención de alcanzar mayores interacciones positivas entre un biomaterial y 

el tejido celular [43-48]. Experimentos in vitro, han demostrado que casi todas las 

células del cuerpo humano responden a impulsos de naturaleza eléctrica, cuya 

respuesta está relacionada con la la actividad celular. En este orden de ideas, un 
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impulso eléctrico aplicado por una fuente externa, puede ser válido para generar 

crecimiento celular. Sin embargo, dada la carga eléctrica de las células (negativa) 

se requiere de un material para construir armazones de regeneración celular, con 

carga eléctrica opuesta, para generar atracción y transporte iónico a través de la 

célula. La optimización de las propiedades biológicas de un polímero, se puede 

realizar mediante la incorporación de moléculas bioactivas, como la HAP y el 

quitosano y por la incorporación de iones metálicos en naturaleza y 

concentraciones no tóxicas, que incrementen su conductividad y provean un tipo 

de carga eléctrica. Esta incorporación, se puede lograr por medio de la adsorción 

física, atrapamiento, dopado, y acoplamiento covalente de biomoléculas deseables 

[49].  

En En la figura 2.15 se observa los espectros de infrarrojo para las muestras de PLA 

con concentración de agente dopante (sal de zinc) de 0.5, 1, 1.5 y 2%.  

 

 

 

 

 

 
 
 
 
 
Figura 2.15. FT-IR de PLA a diferentes concentraciones de sulfato de zinc 
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Se presentaron picos primarios vibracionales correspondientes al ácido poliláctico. 

Los picos anchos cercanos a 3500 cm-1 se deben al estrechamiento de O-H del 

agua adsorbida molecular. Los picos a frecuencias entre los 1090 y 1130 cm-1 se 

deben a la presencia del grupo SO4
-2, por la presencia del Sulfato de zinc. 

 

La caracterización electroquímica mediante EIE de las mezclas de PLA dopadas 

con sulfato de zinc a diferentes concentraciones, se presenta en los espectros de 

Bode de la figura 2.16. Estos ensayos fueron realizados después de un tiempo de 

inmersión en SBF de 3 horas, para asegurar la estabilización del sistema.  

 

 

 

 

 

 

Figura 2.16. Espectros de Bode obtenidos de las muestras de PLA con incorporación de 

sulfato de zinc a diferentes concentraciones. 

Los espectros de Bode a altas y medianas frecuencias, presentaron una 

constante de tiempo que representa un comportamiento de la doble capa 

electroquímica de la interfase polímero/electrolito, con máximos en el ángulo de 

fase de hasta 60°. A más bajas frecuencias, la segunda constante de tiempo, 

puede ser atribuida al comportamiento capacitivo de la interfase entre el sustrato 
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metálico con el polímero depositado con una fase de hasta 80°, observándose, el 

efecto de la disminución de la resistencia a la transferencia de carga con el 

aumento del porcentaje de zinc hasta 2%. A partir de las gráficas de Bode, se 

calculó la capacitancia CR para la interfase polímero/metal, con  la siguiente 

ecuación [56-59]: 

1
ܥ =

1
ோܥ

+
1
ுܥ
																								(2.5) 

Donde CH es la capacitancia de la doble capa eléctrica, asumida a un valor 

constante de 15 µF/cm2 para un polímero de baja conductividad o a 1 KHz, según 

lo reportado en la literatura [59]. La capacitancia C es la medida a la respuesta 

capacitiva no lineal a partir de los espectros de Bode representada por el elemento 

de fase constante EFC y dada por la siguiente ecuación: 

ܥܨܧ =
1

 (2.6)																						ܼ݂ߨ2

Donde f es la frecuencia para el valor mínimo del ángulo de fase de la constante 

de tiempo a medias frecuencias (interfase polímero/electrolito) y Z representa la 

impedancia de la doble capa medida de los procesos fisicoquímicos que ocurren 

en el polímero. 

La capacitancia de un material es la medida de su capacidad de almacenar carga 

y energía potencial eléctrica. Cuanto mayor sea la capacidad de almacenamiento 

de carga, menor es el valor numérico de la capacitancia y mayor es la constante 

dieléctrica del material [59]. Los valores de las constantes dieléctricas relativas 
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para cada % de dopado εr y las respectivas capacitancias CR, se muestran en la 

tabla 2.1, representando las variaciones dieléctricas de un polielectrolito 

biodegradable de PLA. Estos valores son calculados a partir de la ecuación 2.8, 

donde e es el espesor del recubrimiento, CR la capacitancia del recubrimiento, y εo 

la permitividad en el vacío (8,8542*10-12 F/m). Las medidas fueron tomadas a 

tiempos t1=3 horas y t2= 6 horas. 

௥ߝ =
݁ ∙ ோܥ
଴ߝ

																											(2.7) 

Tabla 2.1. Constantes dieléctricas relativas para cada % de dopado en el PLA 

% dopado εr (t1) εr (t2) CR (µF/cm2) 

0 17,20 18,78 5,2385 

0,5 1,92 8,78 1,3606 

1,0 4,14 7,35 1,2807 

1,5 35,19 14,00 3,2539 

2,0 19,68 11,70 3,2790 

 

Para porcentajes de dopado entre 0 y 1%, εr aumenta con el tiempo, mientras para 

concentraciones entre 1,5 y 2%, εr disminuye. Estos valores se relacionan 

directamente con los datos de capacitancias obtenidos, indicando que para 

concentraciones de sal de zinc entre 0 y 1%, aumenta la capacitancia a mayor 

tiempo de exposición a la solución. Pequeñas variaciones en la cinética de 

degradación producidas por diferencias estructurales en la red polimérica, 

pudieron influir en estos comportamientos.  
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Mediante análisis Mott-Schottky M-S, se determinaron las propiedades 

semiconductoras (densidad de donadores Nd, y potencial de banda plana, Efb) de 

las muestras de PLA con diferentes concentraciones de zinc. Se obtuvieron 

gráficas (Resistencia/Capacitancia) Vs. Voltaje, a un barrido de potencial 

constante entre -1 y 1 V, durante un periodo de tres horas para evaluar la 

variación de la conductividad de las muestras con el tiempo de exposición del 

material a un fluido fisiológico simulado. 

En la figura 2.17 se muestran las gráficas M-S obtenidas. Los resultados 

mostraron pendientes de ajuste lineal positivas, lo cual corresponde a un 

comportamiento similar al del un semiconductor tipo n, donde los portadores de 

carga dominantes son electrones. Para un electrodo semiconductor tipo n, los 

electrones son transferidos desde el electrodo hacia la solución, por tanto, hay una 

carga positiva asociada con la región de espacios de carga, estableciendo un 

comportamiento catódico del PLA dopado.  

 

 

 

 

 

 

Figura 2.17. Gráficas Mott-Schottky  de PLA a diferentes porcentajes de dopado con zinc.  
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Para este tipo de semiconductores, la relación Mott-Schottky está dada por la 

siguiente ecuación [30]:     

1
ௌ஼ଶܥ

=
2N୅

NୢFε୰ε଴
∙ ൬E − E୤ୠ −

RT
F ൰																							(2.9) 

Donde CSC es la capacitancia de la región de espacios de carga, NA es el número 

de Avogadro (6,02×1023 1/mol), Nd la densidad de donadores, F la constante de 

Faraday (9,65×104 C/mol), εr la constante dieléctrica relativa (calculada para cada 

porcentaje de dopado, a partir de los resultados de EIS), εo la permitividad en el 

vacío (8,8542×10-12 F/m), E el potencial aplicado en el experimento, Efb el 

potencial de banda plana, R la constante de los gases (8,314 J/K·mol), y T la 

temperatura absoluta (310,5 Kelvin).   La capacitancia del espacio de carga CSC se 

calculó mediante la ecuación 2.5. A partir del ajuste de las gráficas M-S se obtuvo 

el potencial de banda plana con el corte en la ordenada y la densidad de 

donadores, de la pendiente de la línea recta.  

Se encontró que entre 0 y 0,5% de zinc, Nd es estable con el tiempo, indicando 

que la conductividad es independiente del porcentaje de sal de zinc a bajas 

concentraciones. Para un porcentaje de 1 y 2% de zinc, se observan pequeñas 

variaciones en Nd con el tiempo. El mejor comportamiento conductor y de 

potencial de banda plana en el PLA, se obtuvo con concentraciones de zinc de 

1%. Sin embargo, el Efb es muy sensible a cambios en la estructura de los 

polímeros [50].  A tiempos cortos de exposición en la solución fisiológica, el 

potencial de banda plana del PLA es mayor que a tiempos de exposición más 

largos, indicando, que la energía inicial necesaria para que los electrones logren 
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pasar de la banda de valencia a la banda de conducción es alta. Al aumentar el 

tiempo de exposición en el fluido fisiológico con la consecuente degradación del 

PLA, la resistencia al transporte de carga disminuye, incrementando la 

conductividad del PLA.  

 

2.4 Conclusiones de este capítulo 

 Armazones poliméricos de PLA-PLG reforzados con HAP, fueron sintetizados 

mediante la técnica de evaporación/extracción de solvente. Los resultados de las 

pruebas de FT-IR presentaron los picos característicos del copolímero y además 

los correspondientes a la HAP, indicando una distribución homogénea de las 

partículas de  HAP dentro de la matriz polimérica de PLA-PLG. 

 Mediante el ensayo de degradación y mediciones de pérdida de peso, se 

demostró, que el armazón polimérico de PLA-PLG reforzado con HAP, se degrada 

por un proceso que inicialmente presentó una absorción de la solución de PBS al 

interior de la matriz polimérica, alcanzando solo los sectores amorfos, en los 

cuales comenzó a producirse la hidrólisis de los enlaces éster.  Los segmentos de 

cadena de estos sectores, se fragmentaron como consecuencia del ataque 

hidrolítico y son precisamente estas rupturas, las que suponen el aumento de la 

cristalinidad de las muestras observado en el DSC. La  absorción de agua y  la 

pérdida de peso de las muestras, depende en gran medida, de la cantidad de HAP 

presente en la matriz polimérica, así mismo la  temperatura de transición vítrea de 

las muestras, depende del tiempo de degradación. Los resultados de DSC 
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mostraron un significativo efecto de la interacción de la HAP con el PLA, sobre la 

variación estructural con el tiempo de degradación. 

 Compuestos de Hidroxiapatita-quitosano fijados sobre sustratos de Ti6Al4V, 

fueron evaluados en función de los cambios de cristalinidad con la variación de la 

concentración de quitosano mezclado con HAP. Estos compuestos presentaron un 

comportamiento cristalino, el cual disminuyó al aumentar la cantidad de quitosano.  

La bioactividad de estos compuestos fue evaluada por ensayos electroquímicos, 

determinándose un incremento energético superficial, a mayor cantidad de 

quitosano en la mezcla; sin embargo, pequeñas diferencias en los resultados 

electroquímicos y de acuerdo a la evaluación por SEM, hace suponer que la 

mayor activación mostrada en el HAP con mayor cantidad de quitosano, 

corresponde a un aumento en la superficie específica, implicando un aumento en 

la bioactividad en la HAP con el uso de quitosano. 

 Se obtuvieron polielectrolitos de ácido poliláctico dopado con sulfato de zinc, 

los cuales fueron evaluados electroquímicamente, permitiendo determinar las 

variaciones en la composición del material y sus propiedades semiconductoras 

respecto a una solución rica en iones de fosfato y de calcio. Los polímeros 

analizados, mostraron un comportamiento Mott-Schottky de un semiconductor tipo 

n, en los cuales los electrones son transferidos desde el electrodo hacia la 

solución, catódicamente. Este tipo de semiconductividad, puede permitir el 

desarrollo celular de tejido al ser inducido en el medio fisiológico. El mejor 

comportamiento semiconductor se presentó en el PLA con 1% de adición de 

sulfato de zinc.  
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3. CAPÍTULO 2. ADSORCIÓN POLARIZADA DE FOSFATOS Y PROTEÍNAS 
SOBRE ARMAZONES DE PLA-PLG-BIOCERÁMICO-ZINC 

 
3.1. Introducción de este capítulo 

Los biominerales se encuentran depositados en los sistemas biológicos 

constituyendo parte del endo y exoesqueletos, dientes, sensores ópticos, sistemas 

de protección, o bien son la causa de diversas patologías en seres humanos, 

como cálculos renales, biliares y calcificación en la pared arterial [1-8]. En el ser 

humano las concentraciones de iones calcio y fosfato en el líquido extracelular son 

considerablemente mayores que las necesarias para causar la precipitación de la 

Hidroxiapatita Ca10 (PO4)6(OH)2.  

El grado de biomineralización es el factor más importante para determinar las 

capacidades mecánicas del hueso. Los minerales están ligados a través de   las 

proteínas no colágenas y estas conforman entre 3 % y 5 % de la composición del 

hueso, las cuales proveen emplazamientos activos para la biomineralización y 

unión celular [9-14]. 

Un proceso adyacente a la biomineralización es la adsorción,  en el cual se extrae 

materia de una fase y se concentra sobre la superficie de otra fase (generalmente 

sólida). La sustancia que se concentra en la superficie o se adsorbe,  "adsorbato" 

y la fase adsorbente, "adsorbente". La adsorción desde una disolución a un sólido 

es por consecuencia del carácter liofóbico (no afinidad) del soluto respecto al 

disolvente particular, o debido a una afinidad elevada del soluto por el sólido o por 

una acción combinada de estas dos fuerzas.  
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En este aparte de la tesis, se analiza la regeneración celular en etapas 

importantes como lo es: la biomineralización y la adsorción proteínica. Estas 

etapas son fundamentales durante el intercambio iónico celular para el crecimiento 

de la matriz extracelular MEC. El intercambio iónico se realiza a partir del 

transporte de minerales y proteínas con carga iónica a través de la membrana 

celular.  

Como parte de la hipótesis de esta investigación, se asume un modelo de celda 

electroquímica para la regeneración celular ósea bajo la aplicación de potenciales 

eléctricos externos, donde un armazón polimérico biodegradable de PLA-PLG 

modificado con HAP y zinc funciona como cátodo junto a hueso sano, el tejido del 

hueso dañado funciona como ánodo y el electrolito, la fase líquida rica en 

nutrientes del plasma sanguíneo que aporta minerales y proteinas. Este modelo 

describe el intercambio iónico de minerales y proteínas que llevan al crecimiento 

celular a partir del uso de armazones poliméricas biodegradables semiconductoras 

como matrices de regeneración ósea [15]. 

El proceso por el cual el copolímero PLA-PGA (adsorbente) liga moléculas se 

debe principalmente a la naturaleza de la superficie en la cual el PLA a pesar de 

ser hidrofóbico, es ayudado por el PLG, el cual posee una naturaleza superficial 

hidrofílica, atrayendo a la proteína [16-19].  Las moléculas del adsorbato (proteína) 

pueden ser móviles o fijas en una posición debido a la intensidad de las fuerza de 

los enlaces, dando a lugar a la quimisorción y fisisorción, sin embargo, la alta 

complejidad de las superficies sólidas, hace que la mayor parte de los fenómenos 

de adsorción sean combinaciones de los dos tipos.                     
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La fisisorción o adsorción física está asociada con una entalpía de  adsorción 

numéricamente inferior a −40 KJ mol−1, mientras que valores mayores a −80 KJ 

mol−1, son característicos de la quimisorción o adsorción química. La entalpía de 

fisisorción es comparable a la entalpía de condensación, mientras que la entalpía 

de quimisorción es comparable a la entalpía de las reacciones químicas [20-21]. 

 

3.2 Experimentación 

En una primera parte y teniendo en cuenta el grado de reabsorbabilidad de la 

hidroxiapatita comparada con un biovídrio, se realizaron evaluaciones 

electroquímicas mediante EIE, relacionadas con la capacidad de adsorber fosfatos 

de mezclas de PLA-HAP y PLA-biovídrio, las cuales fueron usadas en los 

siguientes porcentajes: PLA/HAP 95/5, 90/10 y PLA/BV 90/10, 70/30 

(concentración determinada a partir de ensayos preliminares). El PLA se ha 

empleado sin el PLG, con el propósito de aislar el efecto de los refuerzos 

bioactivos en el armazón sobre la biomineralización. Las muestras obtenidas 

fueron sumergidas en medio fisiológico simulado, preparado con diferentes 

relaciones calcio/fósforo. Estas concentraciones fueron: 2.5mmol/L, 3.08mmol/L y 

4.63mmol/L.  

La HAP y el biovídrio empleado, fueron caracterizados mediante DRX y FT-IR, 

respectivamente. 

Los espectros electroquímicos obtenidos fueron ajustados a un modelo de 

circuitos equivalentes propuesto para describir el mecanismo de adsorción de 

fosfatos.  
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Los elementos resistivos obtenidos de las variaciones en la resistencia a la 

transferencia de carga en los ensayos de adsorción, fueron relacionados con 

parámetros termodinámicos. Pruebas de absorción atómica para la determinación 

de iones en solución, después de los ensayos de adsorción, permitió corroborar 

los resultados electroquímicos obtenidos.  La biomineralización se realizó a 0, 7, 

14, 21 días, con el fin de reconocer la mejor respuesta del armazón a la formación 

superficial de apatita en presencia de fluidos similares a los del cuerpo humano. 

 

En una segunda parte, se ha evaluado la adsorción de proteínas de amilasa y 

albúmina a diferentes concentraciones en solución buffer de fosfatos bajo 

polarización eléctrica, sobre copolímeros modificados de PLA-PLG-zinc mediante 

Espectroscopia de Impedancia Electroquímica EIE. La evaluación se basó en el 

empleo del mismo método usado en los ensayos de biomineralización que 

relaciona parámetros electroquímicos con parámetros termodinámicos, variando la 

temperatura y el potencial eléctrico aplicado. 

Los resultados mostraron, que a mayor concentración de proteina en solución, 

disminuye la resistencia a la transferencia de carga, incrementando la adsorción 

sobre la superficie del armazón. También se presentó un incremento en la 

adsorción de proteínas con la aplicación de un sobrepotencial eléctrico. Los 

análisis termodinámicos indicaron que la adsorción de proteínas en la superficie 

del material polielectrolítico de PLA-PLG se presentó espontáneamente. 

Finalmente se encontró que el fenómeno de adsorción para las proteínas de 

amilasa y albúmina empleadas en este estudio, presentaron importantes 
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similitudes; sin embargo, es posible que factores de tamaño y carga eléctrica de 

las proteínas, hayan influido en la mayor adsorción de amilasa.  

Para estos ensayos, se usó un potenciostato ACM Instruments Versión 5; Gill AC. 

Como electrolito se empleó una solución salina buffer de fosfatos (PBS) con un PH 

entre 7,4 -7,5 24], con agua desionizada y los siguientes reactivos: NaCl,  KCl, 

KH2PO4 y Na2HPO4.10H2O. El montaje para esta prueba se realizó con una celda 

vertical plana con tres electrodos, como se muestra en la figura 3.1.  

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 3.1. Montaje para pruebas electroquímicas 

Como contra electrodo se empleó grafito de alta pureza, como electrodo de 

referencia se uso un electrodo de plata/cloruro de plata (Ag/AgCl, en 3M de NaCl), 

usando como contacto con el electrolito un luggin. El electrodo de trabajo fueron 

las muestras del polielectrolito de PLA-PLG-zinc. La temperatura corporal de 

37,5°C y otras variaciones de temperatura, fue controladas durante los ensayos 

mediante calentamiento con un baño termostatado por recirculación de agua a 

través del serpentín de la celda. 
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La albúmina se encuentra en gran proporción en el plasma sanguíneo, siendo la 

principal proteína de la sangre y a su vez la más abundante del cuerpo humano. 

Por su parte la amilasa, se encuentra en la saliva y en el páncreas. En este orden 

de ideas, se empleó β-Amilasa Tipo I-B y Albúmina de suero bovino, pH ~7 (1% in 

0.15 M NaCl), ≥98%. La concentración de proteínas en PBS fue de 5, 10 y 15 

µg/ml, las temperaturas de prueba fueron 25°C, 30°C y 37°C y los potenciales 

contra el electrodo de referencia, para electroactivar el proceso de adsorción, 

fueron de 0, 0,2 y 0,4 voltios, hallados por la técnia de voltametría cíclica.  

 

3.3. Resultados 

3.3.1 Biomineralización del ácido poliláctico-biovidrio y ácido poliláctico-

hidroxiapatita 

En la figura 3.2 se muestra el difractograma de rayos X de la hidroxiapatita 

sintetizada. 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 3.2. Espectro DRX de la hidroxiapatita sintetizada. 

2ϴ 
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Este difractograma muestra el patrón de DRX para HAP sintética y whitlockita; 

siendo esta última un precursor importante en la formación de HAP. 

La Identificación del BV se realizó mediante espectroscopia de infrarrojo, 

encontrando picos de absorción característicos de En la figura 3.3 se muestra la 

Identificación del biovídrio mediante espectroscopia de infrarrojo.  

 

 

 

 

 

Figura 3.3. Espectro Infrarrojo del Vidrio Bioactivo 

Los grupos funcionales de este compuesto corresponden a los reportados en la 

literatura 25-26]. el pico en el rango de 1000 – 1100 cm-1 corresponde a la tensión 

vibracional del enlace asimétrico Si-O-Si, en el rango de 750 – 850 cm-1 a la 

tensión vibracional del enlace Si-O, y entre 450 – 550 cm-1 al modo vibracional de 

flexión del enlace simétrico Si – O - Si. El pico de absorción alrededor de 950 cm-1 

puede atribuirse a los enlaces Si-O-Ca. La banda del ion carbonato entre 1500 – 

1750 cm-1 está relacionada con la presencia de Calcio. Los picos a 3500 y 1750 

cm-1 pueden asignarse a la tensión de los enlaces -OH del agua. Los picos dobles 

entre 2250 y 2500 cm-1 a la absorción del CO2.  
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En la figura 3.4 se muestra un espectro de impedancia característico que muestra 

la adsorción de fosfatos sobre la superficie del PLA a diferentes concentraciones 

de Ca en SBF.  

     

                                                                                                                                                                                                         

 

 

 

 

 

Figura 3.4. Espectros de bode: T = 45°C con diferentes concentraciones de iones de 

Ca+2, para las mezclas trabajadas. 

Se encontró que las muestras de PLA-HAP, no presentaron un comportamiento de 

mineralización superficial con el incremento de la concentración de Ca en la 

solución. Un máximo en el ángulo de fase a frecuencias entre 100 y 10.000 (figura 

3.4, círculo rojo punteado), muestra la relajación de carga relacionada con la 

adsorción de fosfatos de calcio sobre la superficie. Comportamientos más 

resistivos en esta zona, indican una mayor adsorción. La mezcla PLA-HAP a una 

concentración de 3,08 mmol/L de iones de Ca+2 en solución, mostró el 

comportamiento más resistivo, indicando la formación de una monocapa de apatita 

sobre la superficie del material. La mezcla PLA-Vidrio Bioactivo a una 

concentración de 4,63mmol/L de iones de Ca+2, mostró mayor biomineralización 
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que a menor concentración de calcio en solución. Las variaciones de temperatura 

no influyeron en este comportamiento. 

La explicación de estas diferencias se basa en la estabilidad hidrolítica de la HAP 

y del biovídrio. En el primer caso, la adsorción se basa en interacciones o enlaces 

de tipo electrostático sobre la superficie. Dada la baja solubilidad de la HAP, en 

donde un incremento en la concentración de calcio, puede desnaturalizar la apatita 

formada. Contrario a la HAP, el biovídrio posee la propiedad de reabsorberse en 

un medio fisiológico, generando intercambio iónico mediante procesos de 

hidroxilación superficial a partir de  la formación de grupos silanol, por lo que es 

posible que al incrementar la carga de calcio, se aumente la cantidad de apatita 

sobre la superfice. Sin embargo pueden intervenir factores relacionados con la 

degradación hidrolítica. 

Un modelo de circuito equivalente propuesto, mostrado en la figura 3.5, con dos 

constantes de tiempo	(߬ =  en paralelo, representó el proceso de adsorción de (ܴܥ

apatita en las mezclas de PLA-HAP y PLA-biovídrio.  

 

 

 

Figura 3.5. Circuito equivalente para el proceso de adsorción de apatita 

El elemento de fase constante que reemplaza a una capacitancia pura, permite 

determinar la desviación de la idealidad del capacitor. 
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A partir de la proporcionalidad entre la concentración superficial saturada de 

apatita Γ y 1/Resistencia a la transferencia de carga Rtc, los valores de resistencia 

a la transferencia de carga obtenidos de la simulación del modelo de circuitos 

equivalentes propuesto, se ajustaron a la isoterma de Langmuir (ecuación 1.1), 

válida para describir la adsorción de mono capa. Se graficó la concentración de 

iones de Ca+2 (C) vs Rct *C. Los valores de Γ son obtenidos por la pendiente y el 

valor de la capacidad de adsorción Bads, corresponde al intercepto con el eje de 

las abcisas. En la tabla 3.1, se muestran los parámetros termodinámicos de las 

mezclas de PLA-HAP y PLA-biovídrio, derivados de las isotermas. 

Tabla 3.1. Parámetros termodinámicos de adsorción de apatita obtenidos  

Mezcla T ( °C) Γmáx Bads (L/mol) ∆G 

(KJ/mol) 

∆S 

(KJ/mol°k) 

∆H 

(KJ/mol°k) 

PLA /BV 24 0,000174 455,6 -25,01 0,0386 -13,54 

45 0.029 172.32 -24.20 -11.92 

PLA/HAP 24 0.00019 372.07 -24.55 -0.0781 -51.02 

45 0.000037 365.39 - 26.19 -47.19 

 

El ∆G y ∆H negativo indica una adsorción espontánea sobre la superficie de la 

mezcla polimérica y una reacción exotérmica respecto a la adsorción. El aumento 

de la temperatura desfavorece la adsorción en la mezcla PLA-BV, contrario a lo 

que se presentó en la mezcla PLA-HAP, mostrando esta mezcla una mayor 

capacidad de activación ante la generación de cambios energéticos externos. 

La Tabla 3.2 muestra los valores de concentración de iones de Calcio obtenidos 

por absorción atómica del medio SBF antes y después de la inmersión de las 

probetas de PLA-HAP y PLA-VB.  
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Tabla 3.2. Concentración de calcio remanente en solución, volumen 40ml T: 37 ºC. 

Concentración de 
Ca+2 en SBF 

Antes de la Inmersión 
en SBF (ppm) 

PLA-HAP 
(ppm) 

PLA-BV 
(ppm) 

3,08mmol/L 2,829 2,238 2,631 

% ERROR 2,7 1,96 1,28 

4,63mmol/L 2,963 2,200 2,945 

% ERROR 0,53 0,6 1,49 

 

La concentración obtenida, fue menor para las mezclas con HAP, lo cual sugiere  

que en los resultados electroquímicos intervinieron factores relacionados con la 

degradación hidrolítica de cada una de las mezclas. La mezcla PLA-HAP, 

presenta una gran estabilidad hidrolítica, demostrada en los resultados obtenidos 

del capitulo 2 de esta investigación. La mezcla PLA-biovídrio, por sus propiedades 

de reabsorción, puede presentar una mayor degradación hidrolítica. A pesar de 

que los productos de degradación del biovídrio pueden aumentar el pH local, no es 

suficiente para compensar la disminución del pH producido por la erosión del PLA 

en la interfase de contacto con el biovídrio.   

La biomineralización o la capacidad de las mezclas obtenidas de formar una capa 

de fosfato de calcio sobre la superficie de las muestras de PLA-BV y PLA/HAP o 

incrementar la cantidad de los ya presentes con el tiempo, fue evaluada mediante 

análisis por EIE y SEM, con ensayos de inmersión en SBF a 0, 7, 14 y 21 dias a 

una temperatura de 37 ºC. Los valores de resistencia de la capa adsorbida con el 

tiempo son mostrados en la figura 3.6.  
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Figura 3.6. Comparación del efecto de biomineralización de PL-BV y PLA- HAP 
 

Se observa que la Rtc es la más baja a los 7 días de inmersión en las mezclas de 

PLA/HAP y PLA/Biovidrio, indicando una disolución de iones de calcio en la 

mezcla PLA/Biovidrio y de iones de Fosfato de calcio en la mezcla PLA/HAP, con 

mayor incidencia en la mezcla con biovídrio durante este tiempo. A los 14 días se 

observa un máximo en el valor de la Rtc en las dos mezclas, indicando adsorción 

de los iones de calcio y fósforo del fluido simulado para formar la capa de apatita. 

A los 21 días decrece la resistencia de la capa adsorbida al degradarse esta capa 

formada, probablemente, debido a procesos de hidratación y rompimiento de 

enlaces influcenciados, tanto por el electrolito, como por el PLA [27-33].  

Los grupos silanol formados en la mezcla PLA-BV, son iónicos y de alta energía, 

razón que contribuye en la disminución del potencial y la resistencia, formando un 

compuesto bioactivo. En el caso de PLA-HAP, lo compuestos formados son 

fosfatos de calcio iónicos y amorfos que atraen cationes de calcio para formar 

Hidroxiapatita o a algún fosfato estequiométrico [41]. 
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En la figura 3.7 se presenta la morfología a 2.000 X de las muestras de PLA-

biovídrio y PLA-HAP, sumergidas en SBF.  

 

 

 

 

 

 a.                                                              b.                                        

Figura 3.7. Micrografías SEM de muestras sumergidas en SBF a 14 días de 
inmersión: (a) PLA-Biovidrio, (b) PLA-HAP. 

Se observa de estas micrografías, una mayor formación de fosfato de calcio en las 

muestras de PLA-HAP, lo cual corrobora los resultados obtenidos de los ensayos 

electroquímicos. 

 

3.3.2 Adsorción polarizada de proteínas de albúmina y amilasa sobre 

armazones polielectrolíticos biodegradables de PLA-PLG-HAP-ZINC 

Los espectros de EIE de PLA-PLG (70-30)-HAP-1% de zinc en las soluciones con 

proteínas, mostraron dos constantes de relajación de la transferencia de carga. 

Estos espectros fueron ajustados a un modelo con dos circuitos RC en paralelo 

entre sí y en serie con la resistencia del electrolito, similar al modelo propuesto en 

la adsorción de fosfatos de calcio. Por medio de la simulación de este modelo, se 

obtuvieron parámetros electroquímicos que describieron las variaciones en la 

transferencia de carga entre 100 y 10.000 Hertz (círculo rojo punteado), 
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relacionadas con la  formación de compuestos sobre la superficie. Este modelo 

presentó un mejor ajuste a los espectros obtenidos con la solución buffer con 

proteínas (figura 3.8), que con la solución buffer sin proteínas, cuyos resultados 

fueron mostrados en la primera parte de este capítulo. Es posible que la carga 

eléctrica asociada a las proteínas, además de factores de forma y área superficial 

de estas, influyan en la adsorción. 

 

 

 

 

 

 

Figura 3.8. Espectros de bode. Comparación de las proteínas y la solución buffer. 

La interacción interfacial entre el electrodo de PLA-PLG y las proteínas, es 

originada por las reacciones de los constituyentes de estas con la superficie 

polimérica mediante enlaces débiles. Un  modelo de circuitos equivalentes, similar 

al mostrado para explicar el mecanismo de adsorción de fosfatos de calcio (figura 

3.5), permite describir el comportamiento interfacial entre el copolímero PLA-PLG 

y el electrolito [42, 43].  

El subcircuito exterior representa una relajación rápida medida a altas frecuencias, 

relacionada con los procesos de carga y descarga de la interfase 

electrodo/electrolito. La relajación a bajas frecuencias, representa un proceso más 
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lento, asociado con la degradación o el transporte de masa de las especies del 

electrolito hacia el interior del polímero y del polímero hacia el electrolito. Para las 

proteínas de amilasa y albúmina, disminuyó la Rtc relacionada con la adsorción al 

aumentar su concentración en la solución buffer de fosfato. Efectos similares 

fueron obtenidos al aplicar una diferencia de potencial, como se muestra en el 

espectro de Bode de la figura 3.9.  

 

 

 

 

 

 

Figura 3.9. Espectros de EIE de la Albúmina a un voltaje aplicado de 0 a 0.4 V a 37ºC  

Se muestra en la Figura 3.10 la dependencia del inverso de la resistencia a la 

transferencia de carga con la concentración de la albúmina г respecto a la 

variación de temperatura. El incremento en la temperatura y la aplicación de un 

sobrepotencial eléctrico (hallado preliminarmente por ensayos de volatmetría 

cíclica para cada proteína), incrementó la cantidad de proteína adsorbida sobre la 

superficie del armazón de PLA-PLG-HAP-zinc. Al aumentar la temperatura, la 

adsorción aumenta por el incremento en la energia libre superficial. Este 

comportamiento fue similar para ambas proteínas, sin embargo, la amilasa 

presentó una mayor cantidad de proteína adsorbida.  
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Figura 3.10. Isotermas de adsorción de de la Albúmina con voltaje aplicado de 0 y 0,4V, 

respectivamente, sobre la superficie del armazón de PLA-PLG-HAP-zinc 

La aplicación de un sobrepotencial, puede afectar las propiedades fisicoquímicas 

superficiales, tal como, carga superficial, ángulo de contacto sólido-líquido y 

tensión superficial. También puede incrementar la movilidad de especies del bulk 

de la solución hasta la superficie del material. 

El proceso de adsorción de proteínas en la superficie del copolímero de PLGA se 

ajusto a la isoterma de Langmuir. 
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La figura 3.11 muestra los resultados del ajuste a la isoterma de Langmuir para la 

proteína de albúmina. Estos mostraron que el proceso de interacción de esta 

proteína con el armazón de PLA-PLG-HAP-zinc, es de monocapa adsorbida.  

 

Figura 3.11. Isoterma de adsorción de Langmuir de la albúmina con voltaje 

aplicado de 0,4 V sobre la superficie del copolimero PLA-PLG-HAP-zinc. 

 

Los parámetros de energía del proceso de adsorción ΔGADS, fueron obtenidos de 

la ecuación 1.3. Esta energía está relacionada con el trabajo necesario para 

nuclear y crecer cierta cantidad de proteína sobre la superficie. 

En la figura 3.12 se muestran las gráficas que relacionan los cambios de la 

energía libre de Gibbs con la temperatura para ambas proteínas. El cambio en la 

entalpía de adsorción se obtuvo a partir de relaciones termodinámicas.  
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Figura 3.12. Grafica de la dependencia de la energía libre de Gibbs de adsorción con la 

temperatura, para la amilasa a) y albúmina b) 

Los resultados mostraron un comportamiento de adsorción espontánea de ambas 

proteínas sobre la superficie del armazón. El proceso de adsorción fue ligeramente 

endotérmico, siendo el resultado del exceso de energía requerido para el 

rompimiento de interacciones intramoleculares proteína/solvente y de la energía 

involucrada en la formación de interacciones de proteína-polímero. También se 

b) 

a) 
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encontró que fue un proceso entrópico, sugiriendo que algún desdoblamiento 

estructural o desnaturalización de la proteína ocurrió durante el ensayo. En el caso 

de la amilasa se observó mayor adsorción a 0,2 voltios de polarización, 

disminuyendo a 0,4. Un comportamiento similar se encontró para la proteína de 

albúmina, sin embargo, la desnaturalización de proteína fue mayor a este 

potencial que en la amilasa. 

La morfología de las muestras de PLA-PLG-HAP-zinc sin proteínas y con 

Albúmina y Amilasa, se muestra en la Figura 3.13a, 3.13b y 3.13c, 

respectivamente.  

 

. 

 

 

 

 

Figura 3.13. Micrografías SEM: a) PLA-PLG-HAP-zinc b) Monocapa Albúmina c) 
Monocapa Amilasa 

Se observa una morfología más irregular en la muestra con adsorción de 

albúmina, corroborando los resultados obtenidos de los ensayos electroquímicos. 
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3.4 Conclusiones de este capítulo 

Los ensayos electroquímicos permitieron obtener información relacionada con la 

adsorción de fosfatos de calcio y de proteínas  sobre armazones de PLA-HAP, 

PLA-biovídrio y PLA-PLG-HAP-zinc. Un método electroquímico que relaciona las 

variaciones de la resistencia a la transferencia de carga con variables 

termodinámica de adsorción en la región de frecuencia entre 100 y 10.000 Hertz, 

fue empleado para entender la funcionalidad de los armazones de estudio. 

Las muestras del armazón de PLA-HAP presentaron una mayor biomineralización 

apatítica que las muestras de PLA-biovídrio, mostrando esta mezcla una mejor 

respuesta de activación ante la generación de cambios energéticos externos.  

Un modelo de circuitos eléctricos equivalentes fue usado para determinar el 

mecanismo de adsorción, tanto de fosfatos de calcio, como de proteínas de 

albúmina y amilasa sobre la superficie de los armazones propuestos. 

Los ensayos de adsorción de proteínas mostraron que el incremento en la 

temperatura genera un aumento en la adsorción proteínica por el aumento en la 

energía libre superficial.  

Un sobrepotencial de 200 y 400mV encontrado por la técnica de voltametría 

cíclica, fue aplicado al sistema electroquímico compuesto del armazón de PLA-

PLG-HAP-zinc (cátodo), un electrodo de referencia (ánodo) y un electrolito 

conformado por una solución buffer de fosfatos con diferentes concentraciones de 

albúmina y amilasa, encontrándose que este potencial además de incrementar la 

movilidad de especies del bulk de la solución hasta la superficie del material, 
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afecta las propiedades fisicoquímicas superficiales (carga supericial, ángulo de 

contacto y tensión superficial), incrementando la adsorción proteínica. 

Los análisis termodinámicos mostraron que la adsorción de proteínas, además de 

ser afectada por factores energéticos superficiales, es afectada por la energía 

involucrada en la degradación del armazón. 
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4. Capítulo 3. ESTUDIO ELECTROQUÍMICO DE LA ADHESIÓN POLARIZADA 

DE CÉLULAS ÓSEAS Y COLÁGENO SOBRE ARMAZONES DE PLA-PLG-

HAP-QUITOSANO-ZINC  

4.1 Introducción de este capítulo 

En este aparte se muestran los resultados y análisis del fenómeno de 

electroactivación del sistema célula - matriz extracelular (MEC) – armazón de 

ácido poliláctico (PLA) y ácido poliglicólico (PLG) con adiciones de elementos 

bioactivos de quitosano, biocerámico (HAP) y zinc. El propósito principal fue 

mejorar el intercambio iónico intracelular y explicar el aumento en la adhesión de 

células y proteínas como consecuencia de la variación de la hidrofilicidad del 

armazón inducida por la aplicación de un sobrepotencial eléctrico y por las 

adiciones de elementos bioactivos. Previamente a esta evaluación, se muestran 

los resultados y análisis del estudio de la electroactivación de la proteína de 

colágeno en solución buffer de fosfatos con el armazón de PLA-PLG-HAP-

quitosano-zinc. Este estudio permite predecir el comportamiento de la matriz 

extracelular MEC sobre la superficie del armazón propuesto, debido a que la MEC  

está compuesta esencialmente de proteína de colágeno. 

 

Los resultados obtenidos plantean un mejoramiento en los procesos de adhesión y 

reacción celular con la superficie de los armazones de regenración ósea a partir 

de la selección adecuada de los potenciales redox que intervienen en la 

interacción entre las células, las proteínas y el armazón. La aplicación de estos 

potenciales redox con igual magnitud mediante fuentes externas, permite estimular 
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por polarización eléctrica a las células, aumentar controladamente la energía libre 

superficial de los armazones mediante procesos de electrodo e incrementar el 

transporte iónico a través de la membrana celular. Las células polarizadas pueden 

presentar el núcleo celular en posición distal respecto la superficie celular, 

disposición de regiones especializadas de la membrana plasmática modificada 

para el tráfico, la secreción vesicular y favorecer, uniones con los osteoblastos 

adyacentes [11].  

 

En términos generales, el hecho de aumentar la señalización y funcionalización 

celular hace parte de los propósitos claves de la ingeniería de tejidos, el cual  es 

diseñar un soporte que provea el cimiento para la adhesión celular y un marco 

estructural para que las células se organicen y ensamblen en un nuevo tejido 

funcional [24]. Otro aspecto a tener en cuenta es que las células responden a 

señales micro y nano ambientales relacionadas con la matriz extra celular, estas 

señales pueden afectar la función celular y la misma estructura del tejido. Sobre 

este tema, se ha demostrado que elementos bioactivos de HAP y quitosano, 

favorecen la señalización celular, al ser elementos biomiméticos a la MEC formada 

por las células. 

 

4.2 Experimentación 

Al igual que se describió en el capítulo 1, para la obtención de las probetas del 

armazón, se realizo una co-polimerización empleando 1% de Zn como catalizador  

con 40 horas de poli-condensación para el PLA y 0.2 % de cloruro de estaño con 
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20 horas de poli-condensación para el PLG [7-8]. La síntesis del copolímero de 

PLGA se realizó mediante el método de evaporación/extracción de solvente, 

utilizando como solvente cloroformo 

La composición del armazón fue de 70:30 (PLA-PGA), según los resultados 

obtenidos anteriormente. Este material fue mezclado con hidroxiapatita al 10% p/v; 

con solvente de cloroformo, siendo este eliminado a  T=150 ºC aproximadamente. 

Para la transformación del copolímero de (PLA-PGA) en un polielectrolito, se le 

adicionó como agente dopante para modificar la conductividad del armazón, 

exceso de sal de zinc en concentraciones entre 0,5 y 1% p/v. 

El quitosano como componente de un armazón, influye en la estabilización de la 

estructura entre los elementos apatiticos bioactivos, los polímeros y las células. 

Por otra parte la señalización celular se favorece por su similitud con los 

proteoglicanos y glucosaminoglicanos presentes en la MEC natural, además 

favorece la reacción hidroxílica sobre la superficie del material, promoviendo el 

aumento del pH local a niveles que aseguran la supervivencia de las células y sus 

procesos de crecimiento. La elección de quitosano como material de apoyo para la 

formación de tejido se rige por sus múltiples propiedades biológicas, físicas y 

químicas como biocompatibilidad, biodegradabilidad, no toxicidad, inercia 

fisiológica, notable afinidad a las proteínas, antimicrobiana, antibacteriana, 

hemostática, fungistático, entre otras  [7,8]. 

Cambios de masa, de la capacitancia interfacial y de la impedancia relacionada 

con la adhesión y crecimiento de células osteoblásticas, fueron evaluados 
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mediante microbalanza de cristal de cuarzo (MCC) y Espectroscopia de 

Impedancia Electroquímica. 

Se obtuvieron tres muestras del armazón, las cuales fueron fijadas sobre cristales 

de cuarzo a partir de soluciones de PLA-PLG disueltos en acetona al 15% p/v,  

HAP al 10% p/v y quitosano al 0, 3 y 7% p/v, durante un tiempo de 5 minutos y 

bajo la aplicación de un potencial de 3 voltios con un montaje con una Fuente de 

potencia regulada, donde el cátodo fue el cristal de cuarzo de Au-Cr y una lámina 

de acero austenítico fue el ánodo. Posteriormente el cristal fue irradiado con luz 

UV.  En la figura 4.1 se muestra el montaje realizado. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 4.1.  Montaje para la fijación del armazón sobre los cristales de cuarzo. a) Cristal 

de cuarzo. b) Ánodo y cátodo. c y d) Montaje. 

Este proceso fue llevado a cabo en un ambiente de bioseguridad, dentro de una 

cámara de flujo laminar, con el fin de mantener la esterilidad. Obtenidos los 

d) 

Ánodo         Cátodo 

a) 

b) 

c) 
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electrodos, se realizó un tratamiento térmico en un horno, a 100°C durante 15 

minutos, para mejorar la morfología y adhesión del armazón al cristal. Además, 

mediante este tratamiento se logra mejorar la integración de los componentes de 

la mezcla y la eliminación del solvente. 

Para las mediciones electroquímicas y de microbalanza de cristal de cuarzo, se 

utilizó una celda plana vertical para tres electrodos de 200 mL, en donde el 

electrodo de trabajo fue el cristal de cuarzo con el armazón fijado, platino como 

contra-electrodo y un electrodo de referencia Ag-AgCl. Las mediciones 

electroquímicas se realizaron usando un potenciostato GAMRY 600 y las 

mediciones de la MCC se realizaron con una QCM200. Las mediciones de 

espectroscopia de impedancia se realizaron en un rango de frecuencia de 0.01 a 

100000 Hz con una amplitud de la señal de corriente alterna de 10mV. Las 

mediciones de EIS  se realizaron bajo estímulos de potencial de 0V, 50mV y -

50mV (valores obtenidos por voltametría cíclica en el material con las células y el 

medio). En la figura 4.2 se observa el montaje empleado. 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 4.2. Montaje empleado en los ensayos de MECC de los armazones y los 

osteoblastos 
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Las propiedades eléctricas del sistema heterogéneo células-armazón-medio 

fisiológico fueron evaluadas por modelos de circuitos equivalentes propuestos en 

el software ZVIEW, permitiendo obtener información sobre las siguientes 

interfases: medio de cultivo RPMI/células osteoblásticas HOS, células 

osteoblásticas HOS/armazón, armazón/cristal de cuarzo. Con la técnica de 

microbalanza de cristal de cuarzo fueron medidos los cambios de masa del 

proceso de adhesión celular sobre la superficie del armazón. Técnicas de 

microscopía óptica, SEM y AFM, fueron empleadas para evaluar la adhesión 

celular.  

Se empleó la línea celular HOS (ATCC) obtenida de American Type Culture 

Collection, constituida por células osteoblásticas procedentes de un osteosarcoma 

humano. Se llevó a cabo el cultivo celular en frascos de cultivo Falcon® bajo 

condiciones estériles a 37°C ± 0.5°C y 5% de CO2, en medio de cultivo RPMI 

1640, con 1% de L-glutamina, 1% de antibióticos (Penicilina/Estreptomicina) y 

suplementado con 10% de SBF (Suero Fetal Bovino), sin fenol rojo, pH=7,2. El 

medio de cultivo se cambió cada dos días para garantizar suministro adecuado de 

nutrientes presentes en la placa de cultivo y/o en la celda electroquímica [9,15,16]. 

El Suero Fetal Bovino se adquirió de Hyclone Laboratories. Una concentración de 

osteoblastos entre 15000 y 30000 células por mililitro de medio de cultivo fue 

usada para las pruebas de adhesión. 
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Para estudiar la adsorción y crecimiento de monocapas de colágeno mediante 

activación eléctrica sobre los armazones de PLA-PLH-HAP-quitosano-zinc, se 

empleó un método que combina técnicas electroquímicas y técnicas de 

microbalanza de cristal de cuarzo MECC. En la figura 4.3 se muestra el montaje 

empleado. 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 4.3. Montaje de pruebas por  MECC para la determinación de la  capacitancia 

interfacial.  

Concentraciones del colágeno de 12,5, 20 y 27,5 µg/ml de PBS fueron usadas. El 

voltaje aplicado para la electroactivación fue de -0,37, 0 y 0,56 Voltios y 

temperaturas entre 37 y 39,5oC. La variable de respuesta fue la resistencia a la 

transferencia de carga. Para mantener la temperatura constante, se empleó un 

intercambiador de calor conectado a un baño termostatado con recirculación de 

agua.  

Para la determinación de los ángulos de contacto en las superficies de los 

armazones propuestos, se empleó un método que consistió en medir el cambio de 
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frecuencia que acompaña a la introducción de una pequeña gota de líquido en el 

centro del cristal de cuarzo Au-Cr. La serie de frecuencia de resonancia 

proporciona una medición directa de los cambios de masa en la superficie de la 

QCM de acuerdo a la ecuación 4.1 [20]. 

∆f = 	−2f୭∆m
Aටρ୯µ୯

൙ 														(4.1) 

Donde ∆f es el cambio de frecuencia medido, f0  la frecuencia inicial de resonancia 

del cristal de cuarzo, ∆m la variación de la masa, A el área activa piezoeléctrica 

definida por dos electrodos de oro de excitación, ρq la densidad de cuarzo (2,648 g 

cm-3), y µq el módulo de corte (2,947 1,011 dinas cm -2  para el cuarzo) [21]. 

El cambio de frecuencia asociado con el área de una gota de líquido en contacto 

con el resonador puede ser descrito de acuerdo a la ecuación 4.2. 

∆f = න න S(r, θ)
୰౛

଴

ଶπ

଴
m(r, θ)rdrdθ													(4.2) 

Donde S es diferencial de sensibilidad (df / dm) y m (r,θ) representa la parte radial 

y la distribución masiva angular de la MCC, respecto a la distancia desde el centro 

del resonador. En el caso de un fluido newtoniano, m (r, Ө) es descrito por la masa 

efectiva contenida en un decaimiento de longitud δ. El valor de δ se determina por 

la frecuencia de resonancia, la viscosidad y la densidad del líquido. 

La dependencia radial del movimiento de cristal ha sido descrita por una función 

de Bessel modificada [22, 23]. Sin embargo, se ha demostrado que para líquidos 
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newtonianos la dependencia angular y sensibilidad radial,  son descritas 

adecuadamente por una función Gaussiana (ecuación 4.3). 

S(r, θ) = S(r)ୣ = Kexp ൭
−β୰

ଶ

rୣଶ
൘ ൱										(4.3) 

Donde K representa la máxima sensibilidad en el centro del resonador (r = 0), β es 

una constante que define la sensibilidad de la dependencia en r y re es el radio del 

cristal expuesto a la gota [24]. Esta relación indica que la frecuencia de resonancia 

dependerá del radio de la gota de PBS con colágeno, centrado en el cristal con el 

armazón fijado en su superficie. A partir de las ecuaciones anteriores y junto a la 

masa efectiva detectada y el cambio de frecuencia debido a la gota agregada 

sobre el centro del cristal recubierto, se obtiene una ecuación más generalizada:  

∆F = −൫πρ୐δαk൯rଶ														(4.4) 

Si C = πρ୐δαk, lo anterior se convierte en la ecuación 4.5 [21]. 

∆F = −(c)rଶ																											(4.5) 

Finalmente, la ecuación 4.6 relaciona el radio de interfase con el ángulo de 

contacto.  

rଶ =

൭3Vୢ πൗ ൱

ଶ
ଷൗ

(1 − (cos θ)ଶ)

(2− 3 cos θ + (cos θ)ଷ)ଶ ଷൗ
	 , Donde	Vୢ	es	volumen	de	gota			(4.6) 
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Cuando se coloca una gota del líquido L sobre la superficie del sólido S, siendo el 

sistema sumergido en el fluido F, la gota se extiende hasta tanto el contacto 

trifásico presenta un equilibrio. 

En presencia de tres fases inmiscibles existe una línea de contacto trifásico; a lo 

largo de esta línea de contacto las tensiones ejercen fuerzas perpendicularmente 

a la línea de contacto y tangentes a las interfaces correspondientes. El equilibrio 

se expresa por lo tanto como un balance vectorial en un plano perpendicular a la 

línea de contacto trifásico (figura 4.4) [25]. 

 

 

 

Figura 4.4. Contacto trifásico sólido-líquido-fluido [25]. 

Proyectando los tres vectores sobre la superficie plana del sólido, se obtiene una 

fuerza neta horizontal nula donde se cumple la ecuación de Neuman: 

γSF = γLS + γFL ∗ cos	θL									(4.7) 

O bien, 

γSF + γFL ∗ cosθF = 	γLS			4.						(4.8) 

θL es el ángulo de contacto entre el líquido L y el sólido S, el cual se denomina a 

veces θLS. En cuanto a θF ó θFS es el ángulo de contacto entre el fluido F y el 

solido S. En la relación anterior, la energía libre interfacial por unidad de área entre 
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las fases L y F corresponde a la tensión superficial o interfacial, y se puede medir 

por varios métodos. Las dos otras superficies involucran un sólido y por lo tanto no 

se pueden medir sus tensiones interfaciales, pero se pueden relacionar con el 

trabajo de adhesión. 

El trabajo de adhesión se define como el trabajo para separar una unidad de área 

de dos fases. En el caso real, al separar una unidad de área entre por ejemplo S y 

L, se formarán dos nuevas superficies S/F y L/F y el trabajo de adhesión en el 

cambio estará dado por la ecuación de Dupré [25]: 

Wୗ୐ = γSF + γLF − γLS			(4.9) 

Al sustituir el término γ SF - γ LS de la ecuación de Neuman se obtiene la 

ecuación de Young: 

WSL = γFL ∗ (1 + CosθL)			(4.10) 

El trabajo de adhesión de una sustancia con si misma se llama trabajo de 

cohesión; para el líquido se denotaría WLL y para el sólido Wss, y al separarse una 

unidad de área en el fluido F tendrá el valor: 

WLL = 2γLF			(4.11) 

WSS = 2γSF			(4.12) 

La diferencia entre el trabajo de adhesión del líquido con el sólido, el trabajo de 

cohesión del líquido y el trabajo de adhesión del sólido se llama el coeficiente de 

expansión del líquido sobre el sólido SL/S o S: 
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S = WSL − WLL = γSF − γLS − γLF			(4.13) 

Para estos ensayos, se diseño una celda cilíndrica de teflón con rosca interna su 

parte superior translucida y orificio circular concéntrico a su base, (figura 4.5), para 

insertar una micropipeta alineada perpendicularmente al centro del cristal con una 

distancia fija, para minimizar la contribución longitudinal de las ondas estáticas y 

electro estáticas.  

 

 

 

 

 

 

 

Figura 4.5.  Montaje MCC para la determinación de ángulos de contacto.  

Para la determinación del ángulo de contacto se agregó una gota de 10 µl de PBS 

con colágeno en el centro de la superficie del cristal recubierto con las 

combinaciones de PLG-PLA mezclado con HAP y quitosano, mediante la 

utilización de una micro pipeta de 0,5-10 µl cuya sensibilidad fue de +/- 0.5 µl, 

mientras con la MCC, se registraron los cambios de frecuencia producidos por el 

contacto de la gota con la superficie del recubrimiento.  
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4.3. Resultados y análisis 

4.3.1 adsorción electroactiva de colágeno sobre PLAG-quitosano-HAP-zinc 

 

En la figura 4.6  se muestra el voltagrama obtenido del sistema colágeno en PBS-

PLA-PLG-HAP-quitosano 

 

Figura 4.6. Voltagrama del sistema PBS-colágeno-PLAG-biocerámico-qo 

Se observan dos picos principales en reducción, uno catódico a -0,37 voltios y uno 

anódico de 0,56 voltios. El pico catódico está asociado a la reacción de 

hidroxilación del material y el anódico a la reducción de compuestos de fosfatos en 

el material. 

La caracterización cuantitativa del biocerámico obtenido por DRX, presentó fases 

cristalinas de Ca5 (PO4)3OH (hidroxiapatita) 31,2% y Ca3 (PO4)2 (Whitlockita) 

68,8%. 

Los espectros de EIE, mostraron una constante de tiempo a altas frecuencias y 

otra a baja frecuencias. Con la presencia de estas dos constantes y con el uso de 
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elementos de fase constante (CPE) en lugar de capacitores puros, se realizó el 

ajuste de los datos usando el software Z view 3.2. Un espectro característico se 

muestra en la figura 4.7. El circuito eléctrico equivalente, ajustado a estos 

espectros correspondió a a dos circuitos RC en paralelo y en serie con la 

resistencia de la solución líquida.  

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 4.7. Espectro de Bode del ensayo de adsorción de colágeno  27.5 µg/ml, 37°C,  0 

V y su simulación, línea puenteada y línea continua respectivamente.  

Siendo la resistencia a la transferencia de carga inversamente proporcional a la 

masa adsorbida específica en la superficie del electrodo [28] [29] [30], la adsorción 

de colágeno puede ser descrita con la ecuación (14 y 15) de Langmuir, la cual 

expresa la relación entre la concentración de proteína de colágeno c, y la cantidad 

de material adsorbido en la superficie [28-31]. 
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௖
Г

= ଵ
Г೘áೣ∗஻ಲವೄ

+ ௖
Г೘áೣ

                        (4.15) 

Donde B୅ୈୗ es el coeficiente de adsorción y Г୫á୶ representa la máxima cantidad 

de material que se puede adsorber en la superficie. Estos valores se obtuvieron 

del intercepto y la pendiente de la curva de c Гൗ  contra c, respectivamente. El ܤ஺஽ௌ 

está relacionado con la afinidad de la proteína de colágeno a ser adsorbida en la 

superficie del electrodo a una temperatura dada. Por lo tanto se puede obtener la 

energía libre de adsorción como [31]:  

ܩ∆ = −ܴܶ ln(ܤܯ஺஽ௌ) 																	(4.16) 

 Donde M es la concentración molar del colágeno en la solución acuosa  de PBS. 

En la figura 4.8 se muestra la dependencia de la energía libre de Gibbs con la 

temperatura a los diferentes potenciales de polarización. 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 4.8. Cambio de ΔGads Vs T (ok) obtenido a partir de ensayos de EIE con los 

diferentes sobrepotenciales de polarización sobre el armazón de PLA-PLG-HAP-qo 
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Los cambios de la energía libre de Gibbs indican que la adsorción de la proteína 

de colágeno en recubrimientos de PLA-PLG-Biocerámico-Quitosano, es un 

proceso espontáneo para todas las condiciones de ensayo.  

 

La entropía y la entalpía, son obtenidas a partir de la pendiente y el punto de corte 

de la  gráfica ∆ܩ	 ௦ܸ	ܶ. La variación de la Entalpia muestra que este es un proceso 

endotérmico, resultado del exceso energético requerido para el rompimiento de 

interacciones intramoleculares implicados en la interacción colágeno-armazón 

[32].  

De acuerdo a los resultados obtenidos,  con un potencial más catódico se obtiene 

una mejor respuesta en 1/Rtc, lo cual implica una fuerte incidencia en el grado de 

hidroxilación de la superficie, para que ocurra la adsorción. 

 

Por medio de un microscopio interferométrico a las condiciones 20µl/ml y 35,5 °C, 

se determinó un ángulo de contacto de 92° al sistema gota de PBS con colágeno-

superficie del armazón de PLA-PLG-HAP-quitosano, hallándose el radio de 

interface con el cual se calculo la constante de sensibilidad C con un valor de 

≈24269,32 Hz*cm2. Con la constante C, se hallaron los valores del radio de 

interface y ángulo de contacto apara las demás combinaciones. Los resultados 

obtenidos para cada temperatura, se muestran en la figura 4.9. 
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Figura 4.9. Gráfica de la tensión superficial obtenida para cada concentración de 

colágeno en SBF, en contacto con la superficie del armazón PLA-PLG-HAP-qo 

La hidrofilicidad de la superficie del armazón de PLA-PLG-HAP-qo, ha sido 

determinada mediante mediciones del la tensión superficial. los cambios de 

temperatura se relacionan con la susceptibilidad a presentar pequeñas variaciones 

en esta propiedad ante cambios energéticos. Algunos autores sugieren que 

superficies con tensión superficial mayor que 30 dinas/cm, son hidrofílicas y 

menores a este valor, son hidrofóbicas, sin embargo se ha demostrado que debe 

haber un equilibrio entre la hidrofilicidad y la hidrofobicidad, superficies muy 

hidrofóbicas pueden favorecer la adsorción de proteínas termodinámicamente, 

pero puede inducir a la desnaturalización de la proteína. A la vez, una superficie 

muy hidrofóbica, puede rechazar las proteínas e inhibir la adsorción. Esto ha 

sugerido que materiales con menos de 30 dinas/cm presentan mejor adhesión que 

materiales más hidrofóbicos [41].  
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De acuerdo a esto, los resultados obtenidos son satisfactorios por dos razones: 

incrementos energéticos, como el cambio de temperatura, incrementan la tensión 

superficial en un rango pequeño, aumentando el grado hidrofílico de la superficie, 

además se presentó que modificando la superficie con una cantidad de colágeno, 

aproximadamente de 27,5 microgramos/L, es posible incrementar el carácter 

hidrofílico de la superficie. Estos incrementos pueden favorecer la interacción con 

otras moléculas diferentes a las proteínas sin llevar a la desnaturalización de 

estas. También es importante resaltar que la superficie del armazón ensayado 

presenta una buena afinidad por la proteína de colágeno. Una conformación 

natural de este tipo de proteína sobre la superficie del armazón, es un 

prerrequisito para su bioactividad ya que refleja la capacidad a permitir formar 

matriz extracelular a partir del intercambio iónico con las células. 

 
4.3.2 Adhesión de células osteoblásticas sobre armazones de PLGA-HAP-qo-
zinc bajo polarización eléctrica. 
 

Los espectros de bode y Nyquist obtenidos mediante ensayos electroquímicos de 

adhesión de células HOS sobre los armazónes de PLA-PLG-quitosano-

hidroxiapatita-zinc, fueron ajustados a modelos de circuitos equivalentes 

propuestos utilizando el software Zview 32. El error obtenido de estos ajustes en 

términos de chi2, fue menor de 10-4  entre los datos experimentales y los datos 

simulados, lo cual fue considerado aceptable en términos estadísticos. En la figura 

4.10 se muestra un caso típico de los espectros de Bode obtenidos y sus 

respectivos ajustes. 
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Figura 4.10. Típico espectro de Bode obtenido del sistema electroquímico células-

armazón-ambiente fisiológico y ajuste a partir de un modelo de circuito equivalente.  

Para representar los procesos de electrodo medidos en la doble capa 

electroquímica entre el armazón, el medio fisiológico y las células, se han 

propuesto modelos de circuito equivalente con dos variaciones fundamentales 

según el ajuste al espectro obtenido en cada caso y según el nivel de adhesión 

celular a la superficie del armazón. 

En la figura 4.11 se muestran los modelos que se ajustaron a los diferentes 

comportamientos de las células en los armazónes, en los cuales  se ha asumido 

dos procesos de electrodo fijos que suceden entre el cristal de cuarzo y el 

armazón y entre las células y el armazón. Estas interfaces se han representado 

mediante constantes de relajación de la transferencia de carga, relacionadas por 

una capacitancia y una resistencia. Las relajaciones de transferencia de los dos 

procesos de electrodos descritos anteriormente, se relacionan mediante un circuito 

en paralelo, debido a la similitud en las constantes conductivas (intercambio 

iónico), mostrada en la superposición de estos en los respectivos espectros. Esta 
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configuración se relaciona con una resistencia en serie que representa la caída 

óhmica u oposición a la transferencia de carga del electrolito o medio celular. 

a) 

 

 

b) 

 

 

 

 

Figura 4.11. Modelos de circuitos equivalentes que representan los procesos para: a) sin 

adhesion celular, b) con adhesión celular y formación de matriz extracelular MEC 

El primer modelo (a), representa una situación en donde las celulas no se 

desarrollan sobre la superficie del armazón, en el cual, un tiempo de relajación 

relacionado con las células, está en serie con dos relajaciones en paralelo 

relacionadas con la interacción entre el armazón, el medio fisiológico y el cristal de 

cuarzo. El segundo modelo (b), corresponde a la situación  en la cual las células 

presentan una adhesión al sustrato del armazón en adición a la formacion de 

matriz extracelular MEC producida por el intercambio iónico desde el armazón 

hasta el medio fisiológico a traves de las células. En la figura 4.12 se presenta un 

esquema gráfico donde se muestra el mecanismo de adhesión celular al armazón. 

En el segundo modelo se representa un solapamiento de las constantes de 

relajación, mostrando una total asociación del sistema. 
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Figura 4.12. Mecanismo de adhesion cellular al armazón de regeneración.  

 

Este modelo permite representar las diferentes variaciones de los elementos 

resistivos relacionados con la efectividad de la adhesión celular sobre la superficie 

del armazón bajo un gradiente de polarización, cuyo principal argumento se ha 

basado en un acertado ajuste del comportamiento electroquímico del sistema 

polarizado. 

El fluido extracelular en contacto con las células y el armazón son representados 

por una capacitancia y una resistencia en paralelo. Un incremento en esta 

resistencia, equivale a una evolución celular satisfactoria. La capacitancia de la 

célula, corresponde a la evolución de la membrana endo-plasmática. La 

resistencia del fluido intracelular representa los procesos de transformación, 

adhesión y rompimiento dendrítico-celular, además de un incremento en el 

transporte iónico a través de la membrana celular. Un menor valor de esta 

resistencia indica una evolución positiva de la adhesión celular sobre el armazón.  

La figura 4.13 y 4.14 muestran el efecto del  porcentaje de quitosano y del 

sobrepotencial de polarización respecto a las variaciones de la resistencia 

intracelular y resistencia extracelular con el tiempo, respectivamente. 
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Figura 4.13. Cambios de la Resistencia intracellular con el tiempo, respecto a la 

concentración de quitosano y del potencial de polarización. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 4.14. Cambios de la Resistencia extracellular con el tiempo, respecto a la 

concentración de quitosano y del potencial de polarización. 

Se han detectado campos eléctricos en la sanación de heridas y tejidos dañados. 

El papel que desempeña un campo eléctrico en la reparación o regeneración de 

tejidos, continúa siendo un tema intrigante hasta el día de hoy. Es de suponer que 

un campo eléctrico aplicado equivalente en magnitud a un campo eléctrico medido 

en un proceso de regeneración celular en vivo o de recuperación de tejido, activa 
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muchas vias de señalización intracelular, posiblemente en una forma direccional o 

patronada. En el caso de células osteoblásticas [47-48]. 

La medición de la resistencia intracelular es una propiedad de la célula que indica 

que la interfase celular se divide y la membrana endoplasmatica se rompe 

permitiendo el paso del fluido extracelular hacia el interior, aumentando la 

transferencia de carga eléctrica por el paso de los minerales del fluido hacia el 

interior de las células. Bajo estos conceptos, se ha observado que la variable 

sobrepotencial eléctrico, tuvo una mayor influencia sobre el valor de resistencia 

intracelular, comparado con la variable de concentración de quitosano. Valores de 

sobrepotencial negativos, presentaron una menor resistencia intracelular, lo cual 

puede indicar que se presenta una mayor proliferación y adhesión celular. Sin 

embargo es de considerar que valores muy bajos de Resistencia intracelular 

(resultados del armazón con 3% de quitosano sin polarización), puede indicar 

isquemia o muerte celular.  

El efecto sinérgico entre el potencial de polarización y el porcentaje de quitosano, 

puede ser mejor analizado de los resultados de resistencia del fluido extracelular. 

En la figura 4.14 se observa que a sobrepotenciales más negativos, se presentan 

los mayores valores de resistencia. Valores por debajo de 10 ohmios, podrían 

considerarse indicadores de isquemia celular. En cuanto a la concentración de 

quitosano, se observa que a menor concentración de quitosano, las células 

presentaron una mayor rigidez dieléctrica, lo cual equivale a una menor evolución 

celular en adhesión y división celular [47]. 
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El microscopio de fuerza atómica permite evaluar la adhesión celular a materiales 

a partir de la visualización morfológica. Se ha referenciado que la forma que 

adquiere las células sobre la superficie de un implante, permite dar una fuerte 

indicación de la calidad de la adhesión. Células en estado aplanado está 

directamente asociado con una buena adhesión [49]. En la figura 4.15 se 

muestran imágenes tomadas por AFM  en las superficies de los armazones de 

PLA-PLG-HAP-quitosano3% y PLA-PLG-HAP-quitosano 7% a una concentración 

celular de 30000 cel/mL y un tiempo de incubación de 120 horas, con polarización 

de -50mV de sobrepotencial contra el electrodo de referencia. 

Los círculos muestran la localización o confluencia de las células HOS sobre la 

superficie de los armazones. Las rugosidades encontradas fueron en promedio de 

0,8566 para el armazón de PLA-PLG-HAP, de 0,4212 para el armazón de PLA-

PLG-HAP-3% quitosano, 0,6320 para el armazón de PLA-PLG-HAP-3% 

quitosano-células HOS con polarización de -50mV y de 0,2936 para el armazón de 

PLA-PLG-HAP-7% quitosano-células HOS con polarización de -50mV. Mediante 

este método se ha comprobado que el armazón con 7% de quitosano con células 

y polarizado con un sobrepotencial de -50mV, presentó la mejor adhesión, 

corroborando los resultados obtenidos a partir del análisis de los modelos 

electroquímicos propuestos. 
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d) 

 

 

Figura 4.15. Imágenes escaneadas por  AFM: a) PLA-PLG-HAP, b) PLA-PLG-quitosano-

HAP 3% c) PLA-PLG-quitosano-HAP-HOS 3% polarización a -50mV, d) PLA-PLG-

quitosano-HAP-HOS 7% polarización a -50mV. 
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Para los análisis por microscopía electrónica de barrido SEM se prepararon discos 

de vidrio para fijar los armazones por inmersión en soluciones con PLA-PLG-HAP-

quitosano disuelto en acetona, posteriormente se evaporó este solvente para 

proceder a fijar las células con 50 µL de metanol, el cual se dejó secar a -4°C 

durante 48 horas. Seguidamente, se lavaron las muestras con PBS repitiendo el 

procedimiento anterior para la post fijación. El secado por punto crítico (método 

utilizado para pasar del estado líquido al gas seco, sin causar efectos nocivos en 

la muestra) se llevó a cabo siguiendo condiciones estándar (CO2, 31.1ºC y 1072 

psi). En la figura 4.16 se muestran las imágenes de SEM del armazón de PLA-

PLG-HAP-3% de quitosano, sin células y con células, polarizado con un 

sobrepotencial de -50mV. 

 

 

 

 

 

 

Figura 4.16. SEM del armazón de PLA-PLG -HAP-3% of quitosano, sin células a 5.000X y 

con células polarizadas con sobrepotencial de -50mV a 1.500X. 

El armazón de PLA-PLG-HAP-quitosano presentó una estructura con una 

porosidad interconectada y una topografía irregular, característica de este tipo de 

materiales empleados para regeneración celular, donde estas propiedades 

superficiales son esenciales para generar adhesión y proliferación celular. La 

células aplanadas 

a) b) 
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figura 4.16a muestra el armazón sin células con la presencia particular de 

hidroxiapatita (círculos) en la superficie, lo cual mejora la adhesión celular. En la 

figura 4.16b se muestra la superficie del armazón después de un tiempo de 

siembra de 24 horas, con células aplanadas y alargadas con extensiones 

dendríticas, características de las células proliferadas. 

La resistencia mec-material, representa la interfase formada a partir de los iones 

del medio reaccionando con la fase mineral del material y su superficie. Valores de 

-50mV de polarización y 3% de quitosano en el material, mostraron los más altos 

valores de Rmec-material, lo cual concuerda con el análisis realizado 

anteriormente y concuerda con la selección del potencial catódico en la adsorción 

de proteinas sin células.  

El inverso a la resistencia a la transferencia de carga ܴܿݐ  representa la masa 

adherida por unidad de área. Por lo tanto, la adhesión celular se puede 

representar por el porcentaje de cobertura, el cual relaciona la resistencia a la 

transferencia de carga del cristal con el armazón sin las células y la resistencia a 

la transferencia de carga del cristal con el armazón con las células, representada 

en la ecuación 4.17 [23, 24]. 

1 − ߠ = 	
଴ܿݐܴ

஼é௟௨௟௔௦ିெ௔௧௘௥௜௔௟ܿݐܴ
																	(4.17) 

Donde ߠ representa la cobertura de las células sobre el material. En la figura 4.17 

se muestra la adhesión en términos de la cobertura para los diferentes 

recubrimientos, a -50 mV y a 3% de quitosano. 
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Figura 4.17. Cobertura de las células HOS sobre el armazón de PLA-PLG-HAP-quitosano 

 

Se observa que a 3% de quitosano y aplicando un potencial catódico de -50Mv, se 

presentó una cobertura celular de aproximadamente 70%. Aplicando una 

polarización anódica de 50 mV, la cobertura celular disminuye aproximadamente a 

la mitad y a casi una tercera parte si no se aplica polarización, comprobando de 

esta forma, un aumento en la adhesión celular de más de un 200%, al aplicar 

polarización al sistema. 

 

4. 4. Conclusiones de este capítulo 

Un método para incrementar la adhesión celular en armazónes poliméricos se ha 

evaluado. Un armazón de ácido poliláctico, ácido poliglicólico con adiciones de 

elementos bioactivos de quitosano (q), bioceramico (bc) y zinc ha sido sometido a 

experimentos de siembra celular bajo la aplicación de un sobrepotencial. Se ha 

encontrado que un potencial catódico aplicado sobre este sistema produce una 

variación en la hidrofilicidad superficial e incrementa el intercambio iónico 

intracelular.  
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El caracter catiónico adquirido por la adición de zinc a los armazones y por la 

naturaleza catiónica de los grupos aminos del quitosano en el armazón, no fueron 

los efectos predominantes en el incremento en la adhesión celular en estos 

experimentos. Sin embargo, una mayor cantidad de quitosano en el armazón 

propuesto promueve una mayor adhesión celular, lo cual es posible por la 

capacidad del quitosano de modular el pH ácido, producido por la degradación del 

polímero y la reabsorción del biocerámico a pH más básico. 

Se obtuvieron mayores ángulos de contacto más hidrofílicos a mayor 

concentración de proteína de colágeno, evidenciando que el armazón presenta 

una gran capacidad para generar matriz extracelular. De acuerdo a la buena 

afinidad por la proteína de colágeno presentada, los valores de tensión superficial 

están en un rango acorde para la configuración superficial de un biomaterial para 

adhesión y crecimiento celular. 

Basado en el análisis estadístico de las pruebas electroquímicas se concluyó que 

a menor potencial aplicado la cantidad de proteína de colágeno adsorbida es 

mayor. Esto concuerda con los altos valores encontrados para el inverso de la 

resistencia a la transferencia de carga R-1
ct, a un potencial aplicado de -0,37 V. 

Para la adhesión celular polarizada, se encontró un potencial de -50mV, 

concordando cercanamente con los potenciales para las pruebas con proteína. 

Las mediciones de espectroscopía de impedancia electroquímica permitieron 

establecer que la adsorción de proteína de colágeno en superficies poliméricas de 

PGA-Biovidrio-quitosano fue descrito por isotermas de Langmuir, en donde del 
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cálculo de las energías libres de Gibbs de adsorción se concluyó que la proteína 

de colágeno tiene gran afinidad por la superficie polimérica.   

La modificación de los recubrimientos dopados con zinc, de PLA/PLG/HAP, con el 

aumento de la cantidad de quitosano, presentó un efecto de incremento en el 

trabajo de adhesión. En este orden de ideas, la interacción hidroxiapatita-

quitosano con recubrimientos biodegradables presentó mejores propiedades 

superficiales de adhesión que la de biovidrio-quitosano. 

El comportamiento electroquímico de los recubrimientos observado en los 

diagramas de Bode y Nyquist son representados satisfactoriamente por medio de 

un modelo de elementos resistivos obtenido de un circuito equivalente, que 

representa y ajusta los parámetros obtenidos y las interfases (medio 

fisiológico/células/matriz extracelular o monocapa proteínica/armazón/Cristal de 

cuarzo), relacionando la impedancia total del sistema con la cantidad de proteína 

adsorbida o con la adhesión celular. 
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5. DISCUSIÓN Y CONCLUSIONES GENERALES 

Siendo la hidroxiapatita y el quitosano similares en constitución química a la 

mayoría de componentes orgánicos e inorgánicos del hueso, se convierten en 

excelentes candidatos para mejorar la osteoconductividad y reconocimiento celular 

en un armazón composite. Un armazón de PLA-PLG-HAP-quitosano permite el 

crecimiento de tejido óseo tal como se ha demostrado en este trabajo. La 

biodegrabilidad del armazón propuesto se refleja en una configuración estructural 

de poros interconectados y una topografía irregular, favoreciendo la proliferación y 

adhesión, permitiendo soportar el crecimiento tridimensional celular.  

Una alternativa eficiente para promover la osteogénesis y el sanado de fracturas 

de hueso es la estimulación eléctrica. Sobrepotenciales con una dimensión similar 

al potencial eléctrico natural medido entre las células, el medio fisiológico y el 

armazón y de carga eléctrica opuesta a la carga eléctrica natural de este sistema, 

puede estimular la adhesión celular por un aumento en el transporte iónico y un 

aumento en la hidrofilicidad superficial del armazón.  

Un potencial catódico relacionado con los procesos de hidroxilación del armazón 

en contacto con fluidos y relacionado con el transporte iónico de minerales entre el 

armazón, las células y el medio fisiológico, ha sido eficiente para promover la 

adhesión celular. Un modelo propuesto en este trabajo en el que se tiene en 

cuenta la resistencia relacionada con la membrana célular en contacto con el 

fluido extracelular y la resistencia relacionada con el transporte de iones a través 

de los canales vasculares de la célula y las transformaciones morfogénicas de 
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esta, permitió el correcto ajuste de los espectros de impendancia obtenidos de los 

ensayos de siembra celular bajo polarización eléctrica sobre los armazones de 

PLA-PLG-HAP-quitosano. 

Un polielectrolítico del co-polímero de PLA y PLG ha sido obtenido por el empleo 

de zinc en exceso. A parte de su efecto antiinflamatorio, el zinc es conocido por 

jugar un papel importante en el metabolismo del hueso, por la activación de 

proteínas en la osteogénesis y por el incremento en la producción de fosfatasa 

alcalina. Sin embargo, el zinc puede tener cierto efecto inhibitorio sobre la 

formación de osteoclastos, los cuales se encargan de la resorción del hueso, pero 

no deja de ser importante como regulador de colágeno, ALP, osteopontina y 

osteocalcina. El quitosano, usado con éxito como armazón para regeneración 

ósea junto con la hidroxiapatita y otros polímeros, interviene en el proceso de 

adhesión celular por sus grupos aminos catiónicos característicos que 

interaccionan con moléculas cargadas negativamente del medio fisiológico y con 

las mismas células. 
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