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Capítulo 5 
 

Elaboración y caracterización de un 

material compuesto PLA/vidrio de 

fosfato  

 

 

5.1. INTRODUCCIÓN 
 
Como ya se ha dicho en el primer capítulo, en las aplicaciones ortopédicas se utiliza 
una amplia gama de materiales para la elaboración de dispositivos para la substitución 
y reparación o fijación de los componentes del sistema músculo-esquelético. En el 
desarrollo de materiales para aplicaciones ortopédicas y traumatológicas existen 
diferentes tendencias que abarcan tanto la utilización de materiales porosos como no-
porosos. Algunas de las aplicaciones orientadas al desarrollo de materiales no-porosos 
para fijación ósea, relleno de cavidades óseas y liberación de fármacos entre otras 
aplicaciones. Otras están dirigidas al desarrollo de materiales porosos para 
regeneración del tejido óseo, o más específicamente para ingeniería de tejidos. La 
presente tesis abarca las diferentes tendencias existentes mediante el desarrollo y 
caracterización de materiales tanto porosos como no-porosos. Este capítulo está 
dirigido al desarrollo de materiales no-porosos, y el capítulo 9 está dirigido al 
desarrollo de andamios tridimensionales porosos para ingeniería de tejidos.  
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En el caso de los materiales para el soporte y fijación de fracturas, algunos de los 
principales requisitos que deben cumplirse son la resistencia a la fatiga y rigidez entre 
otros, además de una buena biocompatibilidad. 
 
En el tratamiento de la fractura, los materiales metálicos son actualmente los más 
utilizados gracias a sus elevadas propiedades mecánicas y a su gran estabilidad 
mecánica in vivo. Sin embargo, los dispositivos metálicos presentan también graves 
inconvenientes debido a sus altas prestaciones mecánicas principalmente. Dado que los 
materiales metálicos son mucho más rígidos que el hueso (Emetal = 100-200 GPa; Ehueso 

cortical = 10-20 GPa ) (1), a menudo conllevan al fenómeno conocido como 
apantallamiento de tensiones “stress-shielding”, que es causado por la gran diferencia 
de módulo entre el material y el tejido óseo (2-4). Esto trae como consecuencia la 
pérdida de masa ósea y la atrofia del hueso u osteopenia (2;5;6), lo cual debilita 
enormemente al hueso e incrementa el riesgo de fractura de éste e incluso del implante. 
Por lo que se hace necesaria la remoción del implante. 
 
Otro de los problemas presentados por los metales es la migración de pequeñas 
partículas metálicas e iones hacia las zonas circundantes al implante y en algunos casos 
en órganos como los pulmones o el hígado (7;8), lo cual afecta al metabolismo celular 
(9;10). 
 
Por último, la radiopacidad de los implantes metálicos impide la correcta visualización 
de los tejidos que lo rodean, por lo tanto interfiere en la realización de una evaluación 
radiológica adecuada. 
 
Ya en los años 40 y 50 se puso de manifiesto la necesidad de desarrollar materiales 
poliméricos semi-rígidos para la fijación ósea con el fin de mejorar los inconvenientes 
ya mencionados. Los primeros intentos por conseguir un dispositivo semi-rígido, 
involucraron el uso de fibras de carbono y resinas epóxicas (11;12). Estos compuestos 
llegaron a ser ensayados en seres humanos (13;14). Inicialmente los resultados 
concernientes a los procesos de manufactura y ensayos mecánicos fueron positivos. Sin 
embargo, las experiencias clínicas con pacientes humanos no tuvieron éxito. 
 
Con el fin de superar este tipo de limitaciones, en los últimos años se han desarrollado 
nuevos materiales biodegradables, representados principalmente por un grupo de 
polímeros, los cuales conllevarían un mejor tratamiento de las fracturas. De esta forma, 
el proceso de curación de fractura se convierte en un proceso dinámico en el cual hay 
una transferencia progresiva de la carga al hueso regenerado (15), evitando así, el 
apantallamiento de tensiones. Además, un implante constituido por un material 
biodegradable, se degrada en un cierto tiempo después de ser implantado hasta 
desaparecer, lo cual evita las segundas intervenciones debidas a la extracción del 
dispositivo metálico. 
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El desarrollo de los polímeros biodegradables a principio de los años 60 ha sido de 
gran interés en el ámbito ortopédico. Se han desarrollado exitosamente barras, agujas y 
clavos basados en PLA y PGA para la fijación de fracturas maxilofaciales, zigomáticas 
o maleolares de tobillo (1;16-18). 
 
A pesar de las grandes ventajas que los polímeros biodegradables representan, éstos 
carecen de propiedades mecánicas suficientes para aplicaciones en las cuales se precise 
soportar altas cargas como lo son la mayoría de las aplicaciones ortopédicas.  
 
Por todo esto, desde hace unas décadas, se han desarrollado los llamados materiales 
compuestos, los cuales tienen como finalidad combinar las ventajas de ambas fases 
(polimérica y cerámica o vítrea) para así obtener un material con propiedades 
superiores a las de cada material por separado. De esta forma se busca obtener 
materiales que sean mecánicamente similares al hueso y al mismo tiempo degradables. 
Además, dependiendo del refuerzo utilizado, también se pueden obtener compuestos 
bioactivos. 
 
En general, existen dos grandes tendencias para el refuerzo de estos polímeros, la 
primera tendencia consiste en reforzar la matriz polimérica con una fase orgánica, 
normalmente fibras del mismo polímero que la matriz, este tipo de materiales 
compuestos es conocido como materiales auto-reforzados (self-reinforced). La segunda 
tendencia consiste en reforzar la matriz polimérica con una fase inorgánica 
(biocerámica o biovidrio). 
 
Los materiales auto-reforzados han sido desarrollados principalmente por Törmälä et 
al. de la universidad de Tampere en Finlandia. Este tipo de materiales ha sido utilizado 
de forma exitosa en diversas aplicaciones ortopédicas como la elaboración de clavos, 
tornillos y placas (19-21). Sin embargo, a pesar de haber obtenido resultados positivos, 
aún presentan algunas limitaciones para su aplicación en el tratamiento de fracturas de 
huesos largos sometidos a cargas elevadas como el fémur o el húmero. Generalmente 
los polímeros utilizados para este tipo de materiales son el ácido poliláctico (PLA) y el 
ácido poliglicólico (PGA). La última generación de estos materiales auto-reforzados 
incluye la incorporación de agentes químicos como factores de crecimiento (22), 
antibióticos (23-25), hormonas, vacunas y otros fármacos (26). 
 
Otra de las aplicaciones propuestas para el material compuesto es como relleno de 
defectos óseos. Actualmente se utilizan diferentes materiales, principalmente fosfatos 
de calcio, en forma de polvo para rellenar cavidades o defectos óseos. El uso de 
materiales en polvo para rellenar cavidades óseas tiene la ventaja de que puede 
adaptarse fácilmente a la forma del defecto. Sin embargo, una de sus principales 
desventajas es la posible migración de las partículas a los tejidos adyacentes. Una de las 
maneras de solventar este problema es combinar las partículas con una matriz 
orgánica, preferiblemente con un polímero biodegradable (27-29).  
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Los materiales compuestos biodegradables también pueden ser utilizados como 
sistemas para liberación de fármacos. En este caso, es de gran importancia el control de 
la difusión del fármaco con la degradación del material (30). 
 
Actualmente existen un gran número de estudios dirigidos al desarrollo de materiales 
compuestos para aplicaciones ortopédicas. La diversidad de los materiales utilizados y 
de los procesos de manufactura, permiten la obtención de implantes con un amplio 
espectro de propiedades físicas y mecánicas. De hecho, las propiedades mecánicas de 
un material compuesto dependen no sólo de las características iniciales de la matriz 
polimérica, sino que también dependen en gran parte del material utilizado como fase 
de refuerzo, de su morfología, dimensiones, orientación del refuerzo de la matriz, del 
porcentaje de refuerzo incorporado y del grado de unión entre el polímero y la fase de 
refuerzo. 
 
A continuación se presentan en la Tabla 5.1 algunos de los diferentes compuestos 
biodegradables que han sido desarrollados en los últimos 20 años. Cada uno de estos 
compuestos posee características diferentes en cuanto a sus propiedades mecánicas y 
comportamiento durante la degradación. 
 
Tabla 5.1 
Materiales compuestos biodegradables desarrollados en los últimos años. 

Año Matriz Refuerzo Referencia 
1984 DL-PLA Fibras de 

metafosfato de 
calcio 

(31)  

1984 L-PLA Fibras de PGA (1) 
1984 PGA PGA (32)  
1986 DL-PLA HA (33) 
1987 L-PLA Fibras de 

metafosfato de Ca 
(34) 

1990 90PCL/10L-PLA Fibras de vidrio 
Na2O-CaO-Al2O3-

P2O5 

(35) 

1991 L-PLA Fibras de fosfato de 
calcio 

 (36) 

1992 L-PLA HA                (37) 
1992 PHB/PHV HA  (38) 
1992 PHB/PHV HA/vidrio P2O5-

CaO-Na2O 
 (39) 

1993 10PCL/90L-PLA Al2O3-P2O5  (15) 
1993 L-PLA HA  (40) 
1996 PHB HA  (41) 
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1993 POE Fibras cristalinas 
P2O5-CaO-Na2O 

 (42) 

1993 PHB/PHV Vidrio P2O5-CaO-
Na2O 

              (43) 

1994 PGA Fibras de vidrio, 
P2O5-CaO-Na2O-

ZnO-Fe2O3 

(44) 

1994 PCL Partículas de vidrio, 
P2O5-CaO-Fe2O3 

 (45) 

1995 PCL Partículas de vidrio, 
P2O5-CaO-Fe2O3 

 (46) 

1995 P(DTE-Carbonato) Fibras de vidrio, 
P2O5-CaO-NaPO3-

ZnO-Fe2O3 

 (47) 

1997 L-PLA Fibras de vidrio, 
P2O5-CaO-Na2O-

ZnO-Fe2O3 

(48) 

1997 Polisulfona Fibras de vidrio 
bioactivo 

(49) 

1997 PCL Fibras de fosfato de 
Ca 

 (50) 

1997 PLA HA  (51) 
1999 PLA β-TCP  (52) 
1999 PCL/DL-PLA β-TCP  (53) 
1999 L-PLA HA  (54) 
2000 L-PLA HA  (55) 
2000 PHB/PHV HA/β-TCP  (56) 
2000 60DL-PLA/40PCL HA  (57) 
2000 DL-PLA L-PLA  (58) 
2000 P(DTE-Carbonato) Fibras de vidrio, 

P2O5-CaO-Na2O-
ZnO-Fe2O3 

 (59) 

2001 L-PLA Fibras HA  (60)  
2001 Poli(70L/30DL)láctico Fibras Bioglass  (61) 
2002 PLA HA no sinterizada  (62) 
2003 L-PLA Vaterita (Carbonato 

cálcico) 
(63) 

2003 L/DL-PLA/PCL α-TCP               (64) 
2004 PCL/PLA Bioglass               (65) 

PLA: Ácido poliláctico; PGA: Ácido poliglicólico; PCL: Policaprolactona; PHB: 
Polihidroxibutirato; POE: Poliortoester; PDTE: Polidesaminotirosil-tirosil-etil; PHV: 
Polihidroxivalerato ; HA: Hidroxiapatita, TCP: Fosfato tricálcico.  
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En la Tabla 5.1 se observa, que los polímeros utilizados para la elaboración de este tipo 
de materiales pertenecen principalmente a la familia de los poliésteres alifáticos. En 
especial el ácido poliláctico (PLA) y el ácido poliglicólico (PGA) son muy utilizados ya 
que dentro del grupo de los polímeros biodegradables, poseen las mejores propiedades 
mecánicas, además de haber sido aprobados por la FDA (Food and Drug Administration).  
El copolímero utilizado, así como el grado de cristalinidad de cada polímero, son 
factores de gran importancia, ya que afectan altamente tanto el comportamiento 
mecánico como la velocidad de degradación. Así tenemos por ejemplo que el L-PLA 
presenta un módulo elástico alrededor de los 3 GPa (66) y es un polímero rígido, 
mientras que al combinar el DL-PLA con policaprolactona (PCL) en una proporción 
60PLA/40PCL, se obtiene un material moldeable manualmente (57). 
 
La naturaleza de la matriz polimérica también tiene una gran influencia en el 
comportamiento del material durante su degradación. Tanto el PLA como el PGA 
experimentan degradación en bloque (bulk degradation) (67). Sin embargo, otros 
polímeros como el polihidroxibutirato (PHB) o el POE (poliortoester) poseen un 
mecanismo de degradación superficial. En estudios realizados en materiales 
compuestos por PHB y fibras de vidrio de fosfato (43), se ha visto que este tipo de 
compuesto tiene una velocidad de degradación más controlada que los compuestos 
elaborados con PLA ó PGA. 
 
Asimismo, es un hecho bien conocido que la cantidad de fase de refuerzo así como su 
geometría son factores de gran importancia en cuanto al comportamiento mecánico de 
un material compuesto. Algunos estudios llevados a cabo con diferentes proporciones 
de fase de refuerzo muestran un aumento progresivo del módulo elástico con la 
incorporación de fase inorgánica en la matriz polimérica. Por ejemplo, Pirhonen et al 
(61) elaboraron compuestos de PLA con fracciones de vidrio entre 10 y 40 % en 
volumen de fibras de vidrio y obtuvieron valores del módulo de Young entre 2.87 y 
14.3 GPa. Dunn et al (68) elaboraron compuestos de PLA con fracciones entre un 30 y 
un 70 % de fibras de vidrio y reportaron valores para el módulo elástico entre 19 y 25 
GPa.  
 
La geometría de la fase de refuerzo, y concretamente, la utilización del refuerzo en 
forma de partículas o en forma de fibras, también juega un papel de importancia en las 
propiedades del material. Las fibras pueden ser orientadas, lo cual le confiere al 
material mayores propiedades que las partículas (34;36). Otro factor de gran relevancia 
en el desarrollo de un material compuesto biodegradable, es la composición química y 
estructura del material usado como fase inorgánica. Muchos de los trabajos dirigidos a 
este fin, han utilizado hidroxiapatita como refuerzo, como puede constatarse en la 
Tabla 5.1. tanto los compuestos reforzados con HA como aquellos reforzados con otras 
cerámicas de fosfato de calcio, deben considerarse como materiales semi-degradables. 
Si bien este tipo de cerámicas de fosfato de calcio tienen un efecto bioactivo sobre el 
material, hay que tener en cuenta su alta estabilidad química, la cual impide la total 
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reabsorción del material. Los sistemas vítreos por su parte ofrecen tanto la opción 
bioactiva como la biodegradable según su composición como hemos visto en capítulos 
anteriores. A su vez dentro de cada una de estas divisiones existen numerosas 
formulaciones químicas. 
 
Por otro lado, el éxito de un biomaterial depende en parte, del tipo de unión entre las 
células y la superficie del mismo, lo cual es un proceso controlado principalmente por 
proteínas. La mojabilidad de la superficie de un material tiene una gran influencia en la 
interacción célula-substrato. De hecho, las características superficiales influyen en la 
adsorción de proteínas y las diferencias en el grado de adsorción de proteínas conlleva 
a variaciones en las interacciones con las integrinas. Las integrinas son unas proteínas 
que se encuentran en la membrana celular, y que controlan el proceso de adhesión 
celular sobre los diferentes substratos. Las interacciones con las integrinas 
desencadenan la expresión de diferentes señales, que a su vez influyen tanto en la 
viabilidad celular, como en las etapas de proliferación y diferenciación (69;70). Por lo 
tanto, las propiedades superficiales del material en cuestión son de gran importancia y 
tienen un gran efecto en la respuesta célula-material. Dentro de este contexto, tanto la 
topografía como el grado de hidrofilicidad de la superficie del material, juegan un 
papel muy importante entre otros factores. Es razonable pensar que la adición de 
partículas inorgánicas en una matriz polimérica, no sólo puede inducir un aumento en 
las propiedades mecánicas y cambios en el proceso de degradación del polímero, sino 
que también puede modificar las propiedades superficiales del mismo y por lo tanto su 
biocompatibilidad. Debido a esto, es de gran interés caracterizar la superficie del 
material compuesto. 
 
Resumiendo un poco todo lo expuesto anteriormente, se puede decir que en el 
desarrollo de este tipo de materiales existe un gran número de variables que afectan 
tanto sus propiedades iniciales como a su comportamiento biológico y degradativo in 
vitro e in vivo. Esto hace que actualmente existan una gran diversidad de materiales 
compuestos con propiedades mecánicas, físico-químicas y biológicas muy dispares. 
 
Objetivo 
 
El objetivo final del trabajo expuesto en este capítulo es el desarrollo y la 
caracterización físico-química, mecánica y superficial de un nuevo material compuesto 
totalmente biodegradable para fijación y regeneración ósea, en aplicaciones 
ortopédicas y dentales. 
 
Este estudio presenta el método utilizado para la elaboración de un material 
compuesto por PLA y el vidrio de fosfato G5, que ya ha sido estudiado en detalle en 
los capítulos 2, 3 y 4. Asimismo, se presenta la caracterización del material compuesto 
en función de sus propiedades mecánicas, físico-químicas y superficiales. 
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5.2. MATERIALES Y MÉTODOS 
 
 
5.2.1. Materiales 
 
5.2.1.1. Matriz Polimérica 
 
El polímero utilizado como matriz para la preparación del material compuesto en el 
presente trabajo fue el ácido poli 95L/5DL láctico, de alto peso molecular, de la casa 
PURAC Biochem (Gorinchem, Holanda). Dicho material es un copolímero del L-PLA y 
DL-PLA, formado por un 95% de cadenas tipo L y un 5% de cadenas tipo DL. Las 
características del material según el fabricante son las siguientes: 
 

• Viscosidad intrínseca    6.6 dl/g 
• Rango de fusión (DSC, 10º/min)  163.4-172.4ºC 
• Calor de fusión (DSC, 10ºC/min)  36.3 J/g 
• Cantidad de solvente residual  < 0.1% 
• Cantidad de monómero residual (GC) < 3% 
 

Debido a que el PLA es un polímero biodegradable, se trató de evitar el contacto con el 
aire. Para ello el polímero se conservó a –15ºC y dentro de envoltorios herméticamente 
sellados. Al menos una hora antes de la utilización, se retiró el PLA del congelador 
para que alcanzara el equilibrio con la temperatura ambiente y así prevenir el 
fenómeno de condensación de la humedad sobre el polímero al abrir el envoltorio del 
PLA. 
 
5.2.1.2. Fase de refuerzo 
 
Para reforzar la matriz polimérica se utilizaron partículas del vidrio G5, estudiado en 
los capítulos anteriores, y cuya composición y algunas de sus propiedades se muestran 
a continuación en la Tabla 5.2 
 
 
Tabla 5.2 
Algunas propiedades del vidrio G5 

Composición (% molares) 44.5P2O5-44.5CaO-6Na2O-5TiO2 

Densidad (g/cm3) 2.903 
Temperatura de transición vítrea (ºC) 532.9 
Velocidad de disolución (g/cm2/h) 3.2.10-7 

Dureza Vickers (Kg/mm2) 431.1 
Módulo elástico, E (GPa) 71.1 
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Figura 5. 1. Distribución del tamaño de partícula del G5 medida por medio de citometría de 
flujo, una vez molido y tamizado. 

 

La preparación del vidrio ya ha sido explicada en detalle en el apartado 2.2.1.1.4. En 
este caso se utilizaron partículas de vidrio para el refuerzo. Las placas de vidrio fueron 
molidas en un molino planetario de ágata de la marca Fritsh, hasta obtener partículas 
menores de 80 µm. Posteriormente se usaron varios tamices para determinar 
correctamente el tamaño de las partículas. 
 
 
5.2.2. Métodos 
 
5.2.2.1. Preparación del material compuesto 
Se elaboraron 4 tipos de materiales compuestos según el porcentaje de partículas de 
vidrio incorporadas a la matriz. 
 
Tabla 5.3 
Porcentajes másicos de fase vítrea presente en los diferentes compuestos 

Material compuesto Porcentaje másico de vidrio (%) 
PLA30 30 
PLA40 40 
PLA50 50 
PLA70 70 

 
En la Figura 5.2 se indican los pasos seguidos en la preparación de los materiales 
compuestos. Para la elaboración de estos materiales se utilizó la técnica conocida como 
disolución y colada (solvent casting), la cual se basa en la disolución del polímero en un 
solvente orgánico, y una vez disuelto, se vierte en un molde (colada) y se espera a la 
evaporación del solvente. Se utilizó esta técnica por varias razones: en primer lugar, es 
una técnica sencilla que puede ser llevada a cabo en el laboratorio sin necesidad de 
poseer una extrusora. En segundo lugar, es un método menos agresivo que la extrusión 
por lo que se espera obtener una menor pérdida del peso molecular del polímero y 
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además permite la incorporación de un mayor porcentaje de refuerzo. En tercer lugar, 
esta técnica requiere una cantidad de polímero mucho menor que la extrusión para la 
elaboración de los materiales finales, permitiendo así la preparación de distintos 
materiales a partir de una pequeña cantidad de polímero, lo cual es de gran interés ya 
que el PLA es un polímero bastante costoso. 
 
En nuestro caso particular, el polímero fue colocado en un vaso de precipitados de 
vidrio, con cloroformo como solvente, hasta obtener una solución al 5% peso/volumen. 
La solución de PLA con cloroformo fue colocada sobre un agitador orbital a una 
velocidad de 100 rpm durante 48 horas aproximadamente o hasta completar la 
disolución del polímero. Una vez disuelto el PLA en el solvente, se procedió a la 
incorporación de la fase de refuerzo, es decir, las partículas de vidrio, las cuales se 
dispersan manualmente en la solución hasta obtener una mezcla completamente 
homogénea. 
 
La mezcla de compuesto se coló en moldes con fondo de Teflón para evitar que el PLA 
se adheriera. Posteriormente, se colocó el compuesto en una campana de extracción y 
se dejó evaporar el cloroformo durante 48 horas aproximadamente. Finalmente, se 
obtuvieron láminas de compuesto de aproximadamente 0.1 mm de espesor. Estas son 
cortadas con tijeras en pequeños cuadritos (5 mm de lado) para luego facilitar el 
proceso de prensado en caliente. 
 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 

Figura 5. 2. Esquema del procedimiento seguido para la elaboración del material compuesto. 

5.2.2.2. Prensado y moldeo del material compuesto 

PLA
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Capítulo 5 11

 
Los pequeños trozos de material compuesto fueron moldeados en forma de placas de 
20x20x0.15cm mediante una prensa caliente de la marca Collin modelo P300P, la cual 
está equipada con 2 platos calefactores y un sistema de refrigeración por agua. Se 
utilizaron moldes metálicos. El proceso se realizó a una temperatura de 160ºC, 
aplicando presión de forma progresiva con la finalidad de evitar la formación de 
burbujas y permitir la salida del aire atrapado entre los trozos de material. Se aplicó 
presión hasta alcanzar los 100 bares. Después de unos minutos, se disminuyó la 
presión y se enfrió la placa hasta alcanzar unos 40ºC. Finalmente se extrajo la placa de 
material prensado. 
 
 
 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figura 5. 3. Esquema  de la preparación del material para el prensado en caliente. 

 
 
5.2.2.3. Caracterización del material compuesto 
 
5.2.2.3.1 Determinación de la fracción en peso de las partículas de vidrio 
 
La determinación de la fracción en peso de la fase inorgánica fue realizada mediante el 
ensayo normalizado de determinación del contenido en cenizas de materiales plásticos, 
según la norma UNE 53-090 (71). 
 
Esta técnica es denominada calcinación y se utiliza también para determinar el 
porcentaje de fase mineral del hueso. La técnica consiste en colocar la muestra a 
calcinar en un pequeño crisol de porcelana, y colocarlo sobre la llama de un mechero 
tipo Bunsen hasta la desaparición del humo proveniente de la licuefacción del 
polímero. El crisol con el material se coloca en un horno a una temperatura de 600ºC 
por 3 horas hasta que los restos del material se tornen de color blanco. A 600ºC, el PLA 
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se transforma en su totalidad en sustancias volátiles, mientras que el G5 no sufre 
pérdidas de peso apreciables. Por lo tanto, determinando el peso de las cenizas y el 
peso inicial del material compuesto, es posible valorar la fracción en peso real de 
partículas de vidrio en el compuesto mediante la fórmula [5.1]. Se analizaron tres 
especimenes por cada tipo de compuesto. 
 

%
2

1

w
w

Wp =         [5.1] 

donde %WG5 es el porcentaje de partículas presente en el compuesto, w1  es el peso de 
cenizas y w2 es el peso inicial de la muestra. 
 
5.2.2.3.2. Determinación de la densidad y de la fracción en volumen de refuerzo 
 
La densidad teórica del material compuesto (ρc) se determinó con los valores de la 
densidad del PLA (ρPLA) , del G5 (ρG5=2.903 g/cm3) y con el porcentaje en peso de 
partículas obtenido experimentalmente (WG5). La fórmula aplicada en este caso fue: 
 

 
      [5.2] 
 
 

La determinación de la densidad del PLA (ρPLA), se llevó a cabo mediante la técnica de 
picnometría, la cual se basa en el principio de Arquímedes. Se utilizaron tres probetas. 
A partir de los valores correspondientes a la masa del picnómetro vacío (M1), del 
picnómetro con un líquido de densidad conocida ( etanol, ρetanol=0.79 g/cm3,  M2), el 
peso de la muestra (M3) y el peso del picnómetro con la muestra inmersa en el fluido 
(M4), puede calcularse la densidad del material de la siguiente forma: 
 

)( 324

etanol3

MMM
M

−−
=

ρ
ρ       [5.4] 

 
El mismo procedimiento se llevó a cabo para la determinación de la densidad 
experimental del compuesto. La fracción en volumen (VG5) que ocupan las partículas 
de G5 en el material compuesto se pueden calcular a partir de los valores 
experimentales de la fracción en peso (WG5), densidad del material compuesto (ρc) y la 
densidad de G5 (ρG5), mediante la siguiente ecuación: 
 

VG5=
5

5

G

Gc W
ρ

ρ ×
       [5.5] 

 
 
 
5.2.2.3.3. Evaluación del peso molecular mediante GPC 
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La cromatografía de permeación de gel (GPC, Gel Permeation Chromatography), es una 
de las técnicas analíticas más versátiles y poderosas para la comprensión y predicción 
del comportamiento de un polímero determinado. Además es la única técnica capaz de 
determinar con precisión la distribución del peso molecular de un material polimérico. 
 
La GPC es una técnica que se basa en la separación por tamaños de las moléculas que 
componen el material a analizar. La muestra es disuelta en un solvente orgánico e 
inyectada al equipo. Dentro del cromatógrafo, la muestra entra en contacto con la fase 
móvil, la cual debe ser un disolvente del polímero a examinar, y que llevará a la 
muestra a través de una serie de columnas formadas por partículas rígidas altamente 
porosas y con diversos tamaños. Dependiendo del tamaño de las moléculas del 
polímero analizado, éstas serán separadas en diferentes grupos. Una vez separadas 
serán detectadas por un refractómetro diferencial. La respuesta de este detector es 
directamente proporcional a la distribución del peso molecular. 
 
Los ensayos se realizaron en un sistema modular Viscotek (Holanda). Las muestras 
fueron disueltas inicialmente en cloroformo para obtener una concentración de 2 
mg/ml. En el caso de los compuestos con vidrio, las muestras fueron centrifugadas a 
1000 rpm durante 6 minutos para  separar  las partículas de vidrio. Todas las muestras 
fueron filtradas a través de filtros de 0.22 µm antes de ser inyectadas en el equipo. La 
fase móvil o diluente fue tetrahidrofurano (THF) estabilizado, con un flujo de 1 
ml/min, y el ensayo se llevó a cabo a 40º para facilitar la disolución del PLA en THF y 
evitar la formación de cualquier tipo de precipitados dentro del aparato. Se utilizaron 
patrones de poliestireno para la calibración del equipo. Se analizaron dos probetas de 
cada serie (PLArecibido, PLAfilm, PLAprensado, PLA con 50% de vidrio G5 y 
PLAextruído). Se analizaron muestras de PLA extruídas, para cuantificar y comparar el 
efecto del procesado sobre el material. 
 
5.2.2.3.4. Caracterización térmica mediante calorimetría diferencial de barrido (DSC) 
 
La calorimetría diferencial de barrido (DSC, Differential Scanning Calorimetry), es una 
técnica de análisis térmico ampliamente utilizada en el campo de los materiales 
poliméricos, ya que permite obtener de forma rápida y precisa, información sobre las 
transiciones térmicas del material relacionadas con su estructura molecular y 
morfología. 
 
En el presente estudio, se ha utilizado un equipo para DSC de la marca TA 
Instruments, modelo 2029, calibrado con una muestra patrón de Indio. Se llevaron a 
cabo ensayos dinámicos, empleando una velocidad de calentamiento/enfriamiento de 
10ºC/min, la cual es una velocidad bastante utilizada para este tipo de análisis. Se 
analizaron 3 muestras de cada serie. El peso de las muestras se evaluó con exactitud (± 
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0.0001) con una balanza (Sartorius) para cada ensayo, siendo este entre 10 y 15 mg. A 
continuación se describen los ciclos de calentamiento/enfriamiento utilizados: 
 

- Un primer calentamiento a 10ºC/min entre 10 y 200ºC, para determinar las 
temperaturas de cristalización y fusión y la cristalinidad del material. En este 
primer calentamiento se evalua el efecto del procesado sobre las propiedades 
del material. Posteriormente se mantiene la temperatura de 200ºC durante 5 
minutos, con la finalidad de eliminar la historia térmica del polímero.  

- Enfriamiento a una velocidad de 10ºC/min hasta 10ºC. 
- Por último un segundo calentamiento a 10ºC/min hasta 200ºC con el fin de 

comparar el estado de los polímeros independientemente de su historia 
térmica. Las curvas obtenidas en el segundo calentamiento nos permitieron 
comparar los valores de la Tg. La temperatura de transición vítrea es un valor 
indicativo de la posible degradación o rotura de cadenas del material. 

  
Con los termogramas obtenidos se determinaron las temperaturas de transición 
vítrea (Tg), de fusión (Tm) y de cristalización (Tc), tal como se esquematiza en la 
Figura 5.4, así como las entalpías de fusión (∆Hm) y de cristalización (∆Hc) del PLA 
en sus diferentes etapas de procesado incluyendo el PLA extruído, así como de los 
materiales compuestos desarrollados. 
 

 

 

Figura 5. 4. Esquema general de las transiciones de temperatura detectadas a partir del DSC. 

 
La temperatura de transición vítrea se caracteriza por la aparición en el termograma de 
un abrupto incremento de la capacidad calorífica cp en la región de transición. En este 
trabajo será definida por el punto de inflexión en el segundo ciclo de calentamiento. La 
temperatura de cristalización es una transición de fase exotérmica y se observa en el 
termograma como un pico positivo. Para la determinación de la Tc, se toma el punto 
máximo de la curva. La temperatura de fusión es una transición de fase endotérmica y 
se representa en el termograma como un pico negativo. Para la determinación de este 
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Flujo de 
Calor 
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valor se toma el punto mínimo de la curva. Por último, las entalpías de fusión y de 
cristalización están relacionadas con las áreas de los picos de fusión y cristalización 
respectivamente. Con los valores de la entalpía de fusión ∆Hm y de la entalpía de 
cristalización ∆Hc se pudo estimar un porcentaje de cristalinidad (%Xc) asociado al 
polímero estudiado como el cociente entre (∆Hm-∆Hc) y el valor teórico de la entalpía 
para un L-PLA supuesto 100% cristalino y monodisperso (∆Hm0 = 93.1 J/g.). Este valor 
fue reportado por Fischer (72). En el caso de los materiales compuestos, los valores de 
las entalpías fueron corregidos (∆Hmcorr  y ∆Hccorr) según el porcentaje de vidrio 
presente. La fracción de vidrio se obtuvo a partir del ensayo de cenizas y el valor de la 
entalpía corregido se obtuvo a partir de la siguiente ecuación: ∆Hcorr =∆H/(1-Wp).  
Donde Wp es la fracción de fase inorgánica. 
 
5.2.2.3.5. Determinación de las propiedades mecánicas 
 
Tanto el PLA como los diferentes compuestos fueron ensayados mecánicamente 
mediante ensayos de flexión en tres puntos (15;40). 
 

 

 

Figura 5. 5. Esquema del ensayo de flexión en 3 puntos. 

 
 
Los ensayos se realizaron siguiendo la norma ASTM D790-02 para materiales plásticos 
con refuerzo (73) que indica el procedimiento para la determinación del módulo de 
elasticidad y de la resistencia a flexión. El ensayo consiste en colocar una probeta con 
las dimensiones propuestas en la norma (50.8x12.7x1.5 mm), sobre dos apoyos 
separados por una distancia conocida (L). Sobre la probeta se aplica una fuerza (F) de 
forma perpendicular como se indica en la figura, hasta romper el material. Durante el 
ensayo, todos los datos son registrados mediante un software específico. En nuestro 
caso particular se utilizó una máquina de ensayo universal Instron 4204 . La distancia 
entre apoyos fue de 25.5 mm y se usó una célula de carga de 1 KN aplicando una 
velocidad de ensayo de 10 mm/min. Se ensayaron 5 probetas por cada serie. 
 
Las ecuaciones utilizadas para el calculo del módulo (E) y la resistencia a flexión (σf) 
fueron las siguientes: 
 

  3

3

4bd
mL

E = (MPa)       [5.6] 

 

Fuerza Muestra 
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donde  L = distancia entre los 2 apoyos inferiores (mm) 
 m = pendiente de la parte lineal de la curva fuerza/deformación (N/mm) 
 b = ancho de la muestra (mm) 
 d = espesor de la muestra (mm) 
y 

22
3

bd
LPmax

f =σ   (MPa)       [5.7] 

 
donde  Pmax = carga máxima (N) 
 L = distancia entre los 2 apoyos inferiores (mm) 
 b = ancho de la muestra (mm) 
 d = espesor de la muestra (mm) 
 

Figura 5. 6 Curva fuerza/desplazamiento característica de los ensayos de flexión por tres 
puntos de los materiales estudiados. 

 
 
5.2.2.3.6. Determinación de la rugosidad de la superficie de los materiales 
 
Con el fin de evaluar la topografía de la superficie de los materiales estudiados se 
utilizó la técnica de interferometría óptica. Esta es una técnica no destructiva, con la 
que se pueden realizar mediciones en 3 dimensiones de la topografía de una superficie 
sin estar en contacto con la misma. La técnica posee un alto nivel de resolución vertical 
y lateral. 
 
Los materiales estudiados fueron el PLA, PLA50 y el vidrio G5. Se utilizaron muestras 
de 2x2x01cm aproximadamente, previamente pulidas hasta 0.5µm con alúmina. El 
análisis se realizó con un interferómetro modelo WYCO NT1100 (Veeco). Para esto se 
usó un objetivo de 50 aumentos y se analizaron áreas de 124 x 96 µm en 5 zonas 
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diferentes de cada una de las muestras. El uso de filtros no fue necesario ya que las 
muestras no presentaron una rugosidad muy elevada. 
 
Los parámetros estudiados fueron la rugosidad promedio(Sa), altura de los diez puntos 
más altos de la superficie (Sz) y skewness (Ssk) y el índice de área superficial (SAIndex). 
Tanto el Sa como el Sz y el Ssk son conocidos como parámetros de amplitud o de 
descripción vertical. El SAIndex por su parte es un parámetro hídrido. 
 
La Sa es uno de los parámetros más ampliamente utilizados y es el área comprendida 
entre el perfil de rugosidad, formado por los diferentes picos y desniveles, y la línea 
media entre estos. Se calcula de la siguiente manera: 
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       [5.8] 

 
donde M y N  son el número de puntos en las direcciones X y Y respectivamente, y Z 
es la altura de los picos y valles relativa a la línea de referencia. 
 
El Sz es un parámetro definido como el valor medio de la altura absoluta de los 5 picos 
más altos y la profundidad de los 5 valles más profundos dentro de un área. Se calcula 
a través de la siguiente fórmula: 
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donde Zp es la altura de los picos y Zv es la profundidad de los valles. 
 
El Ssk mide la asimetría de las desviaciones de la superficie a partir de un plano medio. 
Se utiliza para tener una idea de la distribución de alturas dentro de la superficie. Los 
valores de Ssk serán negativos si las alturas se deben mayoritariamente a valles, 
mientras que los valores de Ssk serán positivos si la mayoría de las alturas 
corresponden a picos. La fórmula es la siguiente: 
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donde M y N  son el número de puntos en las direcciones X y Y respectivamente, Z es 
la altura de los picos y valles relativa a la línea de referencia, y Sq es la desviación 
media de la raíz cuadrada cuya fórmula es la siguiente: 
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El SAIndex por su parte es un parámetro que incluye el área real y el área nominal de 
una muestra y nos da una idea del grado de llanura de la superficie. Si el índice 
obtenido es muy cercano a la unidad, indica que la superficie es muy plana.  Se calcula 
dividiendo el área real entre el área nominal.  
 
5.2.2.3.7. Determinación  de la mojabilidad de la superficie de los materiales 

 

Para determinar el grado de mojabilidad de las superficies se utilizó la técnica conocida 
como ángulo de contacto. El ángulo de contacto (θ), es el ángulo formado por un 
líquido en la frontera donde las fases líquida, gaseosa y sólida se intersectan. La forma 
de la gota es controlada por las tres fuerzas de las tensiones interfaciales como se 
muestra en la Figura 5.7a. El valor de θ, es una medida cuantitativa de la mojabilidad 
de un sólido por un líquido determinado. En nuestro caso, las medidas del ángulo de 
contacto fueron realizadas sobre las superficies del PLA, PLA50 y del vidrio G5 con 
dimensiones iguales a las descritas en el ensayo de rugosidad y pulidas hasta 0.5µm. Se 
analizaron las superficies del PLA y del vidrio G5 para tener una idea del efecto de 
cada uno de estos materiales en el material compuesto, y sólo se analizó la mojabilidad 
del PLA50 ya que este fue el material que presentó un mayor módulo elástico como 
veremos más adelante.  
 
Los fluidos utilizados en el estudio fueron agua destilada y desionizada y medio de 
cultivo completo, es decir, DMEM (Dubelcco’s Modified Eagle Medium, Gibco) 
suplementado con 10% de suero fetal (Gibco). Este último se utilizó en lugar de una 
sola proteína específica, ya que in vivo, los fluidos fisiológicos son una combinación de 
varias proteínas y además el proceso de adhesión célula-substrato está mediado por un 
conjunto de varias proteínas, por lo que el medio de cultivo completo podría 
reproducir mejor esta situación. 
 
La determinación de los ángulos de contacto sobre las diferentes superficies fue llevada 
a cabo usando la técnica de la gota sesil mediante un equipo para la medición de 
ángulos de contacto (Optical Contact Angle, OCA15), complementado con un 
dispositivo electrónico para dispensar las gotas (Dataphysics, Alemania), y conectado a 
una video cámara. 
 
Los materiales fueron colocados dentro de una cámara cerrada temperada a 25ºC, cuya 
atmósfera fue saturada con el líquido a utilizar para las mediciones. Las gotas (4µl) 
fueron depositadas en la superficie pulida de las muestras de los diferentes materiales 
con la jeringa ( ver Figura 5.7b). 
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medidas en cada muestra de cada material y a su vez se utilizaron 3 muestras de cada 
tipo de material. Una vez depositada la gota sobre la superficie del material, se 
captaron imágenes de la misma cada 30 segundos durante 600 segundos para el caso 
del agua destilada y desionizada. En el caso del medio completo las mediciones fueron 
llevadas a cabo durante 1800 segundos con el fin de obtener un ajuste matemático 
correcto ya que las proteínas tienen tendencia a mostrar algunas variaciones con el 
tiempo. Estas variaciones son debidas a los cambios conformacionales y a los procesos 
de adsorción y de desorción que experimentan las proteínas al entrar en contacto con la 
superfice del material, lo cual modifica la superficie en estudio y consecuentemente la 
foma de la gota. Esto a su vez afecta al ángulo de contacto medido. El contorno de cada 
gota fue ajustado mediante el método de Young-Laplace. Se realizaron 5 
 

 

 

 

 

 

 
 
 

Figura 5. 7. Imágenes ilustrativas del método de la gota sesil, (a) esquema de la técnica, (b) gota 

depositada sobre la superficie del material. 

 
Además de la mojabilidad de la superficie, se determinó el trabajo de adhesión (Wa) 
ejercido por el medio de cultivo suplementado con 10%FCS sobre la superficie de los 
diferentes materiales. El trabajo de adhesión indica el trabajo requerido para separar la 
gota de fluido de la superficie sólida, es decir, el trabajo resultante de las interacciones  
de las fuerzas interfaciales entre las fases sólida, líquida y gaseosa. Las mediciones se 
realizaron únicamente con el fluido proteico, ya que éste es más representativo de las 
interacciones proteína-material que afectan directamente el comportamiento celular.  
 
Se utilizó la técnica de la gota pendiente (ver Figura 5.8) para determinar la tensión 
interfacial (γLV) del medio de cultivo suplementado y con este valor, el trabajo de 
adhesión (Wa). Los cálculos se hicieron siguiendo las siguiente ecuación: 
 
Wa= γlv (1 + cosθ)         [5.12] 
 
La cual es la combinación de la ecuación de Young: 
γlvcosθ = γsv - γsl         [5.13] 

b 
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y de la ecuación de Young-Dupre: 
 
Wa= γlv + γsv - γsl         [5.14] 
 
La tensión interfacial (γLV) se calcula a partir de los parámetros de y ds indicados en la 
Figura 5.8, los cuales dependen de la geometría de la gota. A partir de estos 
parámetros, el valor de γLV puede ser calculado según el modelo descrito por 
Worthington (74): 
 
Sea s=ds/de 
 
Para 0.68 < s < 0.9 
 

1/H=(0.31345/s2.64267)-0.09155s2 + 0.14701s-0.05877    [5.15] 
 
Para 0.9 < s < 1.0 
 
 1/H=(0.30715/s2.84636)-0.691163 + 1.08315s2 – 0.18341s – 0.20970  [5.16] 
 
Siendo la tensión interfacial (γ): 
 
 γ= ∆ρgd2e/H         [5.17] 
 
donde ∆ρ es la diferencia de densidades entre los dos medios que interactúan, y g es la 
gravedad. 
 
La gota pendiente se formó en la punta de la jeringa a 25ºC dentro de la cámara. 
Nuevamente se captaron imágenes cada 30 segundos durante 1800 s y el contorno de la 
gota fue ajustado mediante el método de Young-Laplace. Se realizaron 15 mediciones. 
 

 

 

 

 

 

Figura 5. 8. Imagen ilustrativa del método de la gota pendiente inidicando los parámetros ds y 
de. 

Para el cálculo de la γLV del medio suplementado se hizo la corrección de los cálculos 
introduciendo el valor de la densidad del líquido en el sistema. La determinación de la 

de 
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densidad del fluido se hizo a través de picnometría. La densidad resultante para el 
fluido proteico fue 1.0065 g/ml.  
 
5.2.2.4. Análisis estadístico de los resultados 
 
La significación estadística de las diferencias de los valores medios de los diferentes 
materiales ensayados fueron calculados mediante el método one-way-ANOVA con el 
software Origin 6.1. Se consideró que las diferencias eran estadísticamente 
significativas cuando p< 0.05. 
 
 
5.4. RESULTADOS 
 
 
5.4.1. Determinación del porcentaje en peso de la fase de refuerzo 
 
La Tabla 5.4 muestra los valores obtenidos para los distintos porcentajes en peso de la 
fase inorgánica presente en los diferentes compuestos. Cada valor es el promedio de 
los resultados obtenidos a partir de 3 muestras de cada tipo de compuesto. 
 
 
Tabla 5.4  
Porcentajes en peso de la fase de refuerzo para los diferentes materiales compuestos 
(Media ± Desviación Estándar, n=3). 

Material Porcentaje teórico de 
refuerzo (%) 

Porcentaje en peso de 
refuerzo (%) 

PLA30 30 28.66 ± 1.35 

PLA40 40 39.9 ± 1.5 

PLA50 50 48.66 ± 1.14 

PLA70 70 68.95 ± 1.71 

 
Los resultados indican que el porcentaje experimental o real es cercano al teórico y que 
además con la técnica utilizada, es posible lograr la incorporación de un porcentaje de 
fase orgánica elevado, como en el caso del PLA70.  
 
Por otra parte, tomando en cuenta que las muestras analizadas corresponden a trozos 
del material provenientes de diferentes zonas de la placa del compuesto ya prensado y 
moldeado, la baja desviación estándar sugiere una distribución bastante uniforme en la 
matriz polimérica. 
5.4.2. Determinación de la densidad de los diferentes compuestos 
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Los resultados de la densidad experimental, obtenidos en los ensayos de picnometría 
realizados para cada uno de los compuestos se muestran en la Tabla 5.5. Nuevamente 
se utilizaron tres muestras por cada tipo de compuesto para la obtención de un valor 
promedio. 
 
Los valores de densidad teórica fueron calculados a partir de la ecuación [5.2], 
utilizando los valores experimentales para las densidades del vidrio y del polímero, y 
para los porcentajes de fase de refuerzo. Se observa que los valores de densidad se 
incrementan con el aumento en el porcentaje másico de vidrio, lo cual era de esperarse. 
 
Tabla 5.5 
Densidades experimentales y teóricas de los compuestos con 30, 40 50 y 70% de fase 
de refuerzo (Media ± Desviación Estándar, n=3). 

Material ρexperimental (g/cm3) ρteórica (g/cm3) 
PLA 1.231 ± 0.002  

PLA30 1.473 ± 0.05 1.475 ± 2.886 
PLA40 1.587 ± 0.101 1.599 ± 2.370 
PLA50 1.705 ± 0.003 1.710 ± 1.501 
PLA70 2.039 ± 0.021 2.042 ± 1.820 

 
Se puede ver que los valores experimentales son muy parecidos a los teóricos, aunque 
en todos los casos están ligeramente por debajo. Esto indica que los compuestos 
desarrollados tienen cierta porosidad aunque bastante baja. 
 
5.4.3. Evaluación del porcentaje en volumen de refuerzo 
 
Los porcentajes volumétricos de las partículas de vidrio en los compuestos fueron 
calculados a partir de los valores de los porcentajes en peso de la fase inorgánica y de 
los valores de densidad obtenidos experimentalmente. En la Tabla 5.6 se encuentran 
tabulados los valores correspondientes a los porcentajes volumétricos de la fase de 
refuerzo en los distintos materiales compuestos. 
 
Tabla 5.6 
Porcentajes en volumen de la fase de refuerzo incorporada en los compuestos 
(Media ± Desviación Estándar). 

Material Porcentaje en volumen (%) 
PLA30 14.54 ± 0.64 
PLA40 21.86 ± 0.82 
PLA50 28.58 ± 0.67 
PLA70 48.43 ± 1.20 

 
5.4.4. Determinación del peso molecular 
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Los valores de peso molecular (Mw) del PLA después de las diferentes etapas de 
procesamiento, obtenidos mediante la técnica del GPC se encuentran en la Tabla 5.7. 
Los valores tabulados son el promedio del análisis de 2 muestras. Además se han 
analizado muestras de PLA extruído en una extrusora de un husillo con un perfil 
térmico 190/190/200ºC, es decir, 190ºC en los tramos inicial y medio del recorrido de 
extrusión y 200ºC en el tramo final. El material extruído se utilizó para comparar el 
efecto del método de elaboración del compuesto en la estructura molecular de la matriz 
polimérica. 
 
 
Tabla 5.7 
Peso Molecular (Mw) del PLA después de las diferentes etapas del proceso de 
elaboración del material compuesto. (Media ± Desviación Estándar, n=2). 

Material Mw (105) 
PLArecibido 3.33 ± 0.03 
PLAfilm 3.39 ± 0.02 

PLAprensado 2.09 ± 0.05 

PLA50 2.04 ± 0.03 
PLAextruído 0.70 ± 0.03 

PLArecibido: PLA recibido del proveedor; PLAfilm: PLA después de la disolución en cloroformo y 
colada; PLAprensado: PLA después de la disolución, colada y prensado en caliente; PLA50: 
Material compuesto con 50%de vidrio G5, después del prensado en caliente; PLAextruído: PLA 
después del proceso de extrusión. 
 
Los resultados obtenidos indican que inicialmente el paso correspondiente a la 
disolución con cloroformo (PLAfilm) no afectó significativamente la estructura del 
polímero ya que el peso molecular se mantuvo casi igual al del polímero recibido. Sin 
embargo, el prensado del material a 160ºC con presión progresiva hasta 100 bares si 
tuvo un efecto más marcado en la estructura del PLA (PLAprensado). El moldeo por 
prensado en caliente degradó al material ya que su peso molecular disminuyó en un 
37%. Tanto el PLA prensado como el PLA50, es decir, el compuesto con 50% de 
partículas de vidrio, presentaron valores de Mw sin diferencias estadísticamente 
significativas (p<0.05). Por último, el valor del peso molecular obtenido para el 
polímero extruído (PLAextruído) indicó una gran disminución del mismo en comparación 
con el polímero inicial (PLArecibido) y por lo tanto, un elevado grado de degradación del 
material. Después de la extrusión, el material perdió un 79% del Mw inicial.  
 
 
 
 
 
 
5.4.5. Evaluación de las transiciones térmicas y cristalinidad de los materiales 
compuestos 
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Se determinaron las transiciones térmicas y la cristalinidad de la matriz polimérica 
después de las diferentes etapas de procesado, así como la de los diferentes 
compuestos. En este caso también se incluyeron resultados obtenidos a partir del PLA 
extruído para comparar los procesos de elaboración (extrusión y disolución y colada). 
Los valores mostrados en la Tabla 5.8 son el promedio del análisis de tres especímenes 
de cada tipo de muestra y muestran los resultados obtenidos a partir del primer 
calentamiento (Tc, Tm, ∆Hc, ∆Hm, y Xc) y del segundo calentamiento (Tg), de las 
temperaturas características y cristalinidad del PLA durante el procesado del material. 
 
 
Tabla 5.8 
Temperaturas características y cristalinidad del PLA después de las diferentes etapas 
de elaboración. (Media ±  Desviación Estándar, n=3). 

Material Tg (ºC) Tc (ºC) Tm (ºC) ∆Hc (J/g) ∆Hm (J/g) Xc (%) 
PLArecibido 59.15 ± 0.15  173.5 ± 0.52 

 
 -37.87 ± 0.32 40.68 ± 0.81 

 

PLAfilm 58.45 ± 0.19  163.98 ± 0.74  -30.36 ± 0.56 32.61 ± 0.93 
PLAprensado 56.65 ± 0.58 114.04 ± 0.44 154.26 ± 1.25 26.32 ± 1.12 -30.22 ± 1.04 2.41 ± 1.63  
PLAextruído 56.14 ± 1.21 115.9 ± 0.18 158.90 ± 1.02 27.14 ± 0.98 -30.31 ± 1.1 3.40  ± 1.15 

 
 
La Figura 5.9 muestra los termogramas del primer ciclo de calentamiento para algunas 
muestras representativas, obtenidos después de las diferentes etapas de procesamiento 
del PLA. 
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Figura 5. 9. Termogramas DSC del PLA después de las diferentes etapas de procesado. 

En la Figura 5.9 se observa que el PLArecibido solo presentó un estrecho pico de fusión, 
mientras que el PLAfilm presentó un pico de fusión mucho más ancho indicando una 
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mayor heterogeneidad dentro del material y la presencia de regiones con diferentes 
grados de cristalinidad. 
 
La curva del PLAprensado al igual que la del PLAextruido presentó además del pico de fusión, 
un pico exotérmico debido a la cristalización del material, indicando que el procesado 
ha impedido la cristalización del material. 
 
De acuerdo con estos resultados, el PLA experimenta una pérdida importante en su 
porcentaje de cristalinidad después del proceso de prensado (PLAprensado). Esta pérdida 
es similar en el caso del procesado por extrusión (aún sin moldear). La temperatura de 
transición vítrea (Tg) disminuyó con el proceso prensado y de extrusión pricipalmente. 
La temperatura de fusión sufrió una disminución significativa con respecto al 
PLArecibido. Estos resultados reflejan la gran sensibilidad a la degradación térmica del 
PLA. 
 
La Tabla 5.9 muestra los resultados obtenidos a partir de los termogramas resultantes 
del análisis por calorimetría diferencial de barrido (DSC) de los materiales compuestos. 
 
 

Tabla 5.9 
Temperaturas características y cristalinidad de los diferentes materiales 
compuestos (Media  ± Desviación Estándar, n=3). 

 PLA PLA30 PLA40 PLA50 PLA70 
Tg(ºC) 56.65 ± 0.58 57.23 ± 0.81 58.3 ± 0.42 57.95 ± 0.09 59.97 ± 1.12 

Tc (ºC) 114.04 ± 0.44 114.89 ± 0.99 115.2 ± 1.02 114.33 ± 1.82 114.93 ± 0.87 

Tm (ºC) 154.26 ± 1.25 154.97 ± 1.02  155.15 ± 0.89 157.04 ± 1.39 157.42 ± 0.87 

∆Hc (J/g) 26.32 ± 1.12 20.92 ± 1.03 16.88 ± 0.56 14.40 ±  0.95 7.25 ± 0.98 

∆Hccorr (J/g) --- 29.32 ± 1.86 28.10 ± 1.52 27.68 ± 1.73 23.35 ± 0.99 

∆Hm (J/g) -30.22 ± 1.04 -22.86 ±0.98 -19.28 ± 1.06 -16.19 ±  0.89 -7.92 ± 0.58 

∆Hmcorr (J/g) --- -32.05 ± 2.03 -32.08 ± 1.86 -31.13 ± 1.52 -25.47 ± 1.08 

Xc (%) 2.41 ± 1.63 2.98 ± 0.95  2.56 ± 0.57 3.71 ± 1.32 2.67 ±  0.63 

 
 
La incorporación de los diferentes porcentajes de vidrio G5 no modificó 
significativamente las transiciones térmicas de la matriz polimérica. De hecho tanto la 
Tg como la Tc y la Tm resultaron ser similares entre los diferentes compuestos y el 
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PLAprensado. Los porcentajes de cristalización fueron calculados a partir de los valores 
corregidos de las entalpías de fusión (∆Hmcorr) y de cristalización (∆Hccorr) siguiendo el 
procedimiento descrito en el apartado 5.2.2.3.4, y resultaron ser similares entre los 
compuestos y el PLA solo. De hecho, no se observaron diferencias estadísticamente 
significativas (p<0.05) entre ellos.  
 
5.4.6. Determinación de las propiedades mecánicas de los compuestos 
 
En la Figura 5.10 se muestra la evolución del módulo elástico obtenido a partir del 
ensayo de flexión a 3 puntos, con el aumento en el contenido de vidrio. Se observa una 
tendencia creciente en el módulo con la incorporación de partículas de vidrio. Sin 
embargo, se ve que el módulo llega a un valor máximo cuando el material tiene una 
carga del 50% y luego la tendencia es a disminuir (PLA70). En cuanto a los valores de 
resistencia a flexión, se puede ver en la Figura 5.11 que éstos siguieron un 
comportamiento decreciente al aumentar el porcentaje de vidrio. Tanto los valores 
correspondientes al módulo de Young (E) como los de resistencia a flexión (σ) se 
encuentran en la Tabla 5.10. 
 

 

Figura 5. 10. Evolución del módulo elástico en función del porcentaje de vidrio incorporado. 
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Figura 5. 11. Evolución de la resistencia a flexión en función del porcentaje de vidrio 
incorporado. 

 

Tabla 5.10 
Módulo de Young (E) y resistencia a la flexión (σ) de los diferentes materiales 
compuestos (Media ± Desviación Estándar, n=5). 

Material E(GPa) σ (MPa) 
PLA 3.6 ± 0.69 78.27 ± 7.84 

PLA30 5.82 ± 0.41 65.02 ± 1.57 
PLA40 6.78 ± 0.79 60.65 ± 4.63 
PLA50 9.6 ± 1.06 53.62 ± 6.47 
PLA70 4.8 ± 0.53 33.01 ± 3.21 

 
5.4.8.  Caracterización superficial 
 
5.4.8.1. Rugosidad 
 
La Tabla 5.11 muestra los valores obtenidos a partir del análisis por interferometría 
óptica.  
 
Tabla 5.11 
Valores de los parámetros de rugosidad calculados para los materiales estudiados 
(Media ± Desviación Estándar, n=5) 

Material Sa (µm) Sz (µm) Ssk SAIndex 
PLA 0.054 ± 0.015 0.790 ± 0.138 -0.99 ± 0.67 1.011 ± 0.004 * 

PLA50 0.238 ± 0.038 5.456 ± 1.443 -5.25 ± 2.63 1.086 ± 0.020  

G5 0.025 ± 0.005 0.308 ± 0.077 -0.26 ± 0.13 1.006 ± 0.004 * 

Los valores con asterisco (*) no presentaron diferencias estadísticamente significativas. 
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A pesar de que los materiales fueron pulidos siguiendo la misma metodología, los 
resultados de los diferentes parámetros de rugosidad mostraron diferencias 
estadísticamente significativas entre los materiales estudiados. 
 
El material compuesto presentó los mayores valores para todos los parámetros, 
mientras que el vidrio G5 mostró los valores más bajos. 
 
5.4.8.2. Mojabilidad 
 
La Tabla 5.12 muestra los valores obtenidos a partir de las mediciones de ángulo de 
contacto para los diferentes materiales (PLA, PLA50 y G5), y los diferentes fluidos 
(agua destilada y desionizada y medio de cultivo completo). Se observa que para los 
dos fluidos, el PLA presentó los valores más altos, indicando así que el polímero es el 
material más hidrofóbico, mientras que el vidrio G5 presentó los valores 
correspondientes al ángulo de contacto más bajos, por lo que resultó ser el material 
más hidrofílico. El material compuesto presentó un comportamiento intermedio. 
 
 
Tabla 5.12 
Valores de los ángulos de contacto (θ) a t=0 para los diferentes fluidos. (Media ± 
Desviación Estándar, n=15). 

Material Agua destilada (º) Medio de Cultivo (º) 

PLA 73.59 ± 0.98 78.3 ± 0.84 
PLA50 67.56 ± 1.71 * 68.82 ± 2.02 * 

G5 29.8 ± 0.97 42.05 ± 1.76 
Los valores con asterisco (*) no presentaron diferencias estadísticamente significativas. 
 
El valor obtenido para la tensión superficial (γLV) del medio de cultivo completo fue 
54.5 (mJ/m2). Este valor se obtuvo a partir de la extrapolación a t=0 de la curva γLV en 
función del tiempo. 
 
La Tabla 5.13 muestra los valores calculados para el trabajo de adhesión (Wa) de los 
diferentes materiales con el medio de cultivo. Como era de esperar debido al modelo 
utilizado para el cálculo de Wa, los valores resultantes siguieron la tendencia inversa a 
los resultados de ángulos de contacto. El PLA, que es el material más hidrofóbico 
según los valores de ángulo de contacto, presentó los valores más bajos de Wa, 
mientras que el vidrio presentó los más altos y nuevamente, el material compuesto 
presentó resultados entre los del vidrio G5 y los del PLA. 
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Tabla 5.13 
Valores de trabajo de adhesión (Wa) para los diferentes materiales. (Media ± 
Desviación Estándar) 

Material Wa (mJ/m2) 
PLA 65.86 ± 0.74 

PLA/G5 74.12 ± 1.77 
G5 95.25 ± 1.11 

 
 
5.5. DISCUSIÓN 
 
En la sección 5.1 de este capítulo, se han mencionado las dos principales tendencias 
utilizadas para reforzar los polímeros biodegradables (materiales auto-reforzados y 
utilización de refuerzos inorgánicos). Este trabajo se ha enfocado en el refuerzo del 
PLA con partículas vítreas y se han desarrollado 4 tipos de compuesto con diferentes 
proporciones de vidrio de fosfato de calcio (30, 40, 50 y 70% en peso). Dichos materiales 
han sido caracterizados en cuanto a sus transiciones térmicas y sus propiedades 
mecánicas y superficiales principalmente. Además se ha evaluado el efecto del proceso 
de elaboración de los materiales sobre su estructura molecular. 
 
En primer lugar, los resultados obtenidos a partir de los ensayos de cenizas además de 
corroborar un alto grado de homogeneidad en las muestras, indican que los 
porcentajes teóricos son muy parecidos a los porcentajes reales, por lo que la técnica 
utilizada es bastante fiable en cuanto al porcentaje final de fase de refuerzo en el 
material compuesto. Sin embargo, se observa que en todos los casos los valores 
obtenidos experimentalmente son menores que los porcentajes teóricos. Esto podría 
atribuirse a un error sistemático, debido a la pérdida de vidrio en la adición de las 
partículas a la solución polimérica, o en la fase de mezclado. Además, este método de 
fabricación permite incorporar fácilmente hasta un 70% en masa de partículas de 
vidrio, lo cual representa una ventaja frente al método de extrusión, ya que se  ha 
observado que porcentajes de vidrio cercanos a 50% en peso dificultan el proceso.  
 
Los cálculos de las densidades tanto teóricas como experimentales, arrojaron 
resultados bastante cercanos tal como era de esperar, la densidad experimental es en 
todos los caos ligeramente inferior a la teórica, lo cual indica que los materiales 
contienen un cierto grado de porosidad, aunque muy pequeño. Esto a su vez, indica 
que el proceso de prensado utilizado para la preparación del material fue el adecuado 
ya que no se formaron burbujas de aire (poros) dentro del sólido. En el caso particular 
de este estudio es importante evitar la formación de poros ya que éstos permiten la 
penetración del fluido acuoso dentro del material y por lo tanto se acelera el proceso de 
degradación del material. Asimismo, la presencia de poros en el interior del material 
afecta negativamente en las propiedades mecánicas de los compuestos. 
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El efecto de las diferentes etapas del proceso de elaboración del material se ve 
claramente a partir de los resultados de peso molecular obtenidos mediante GPC. La 
primera etapa del proceso correspondiente a la disolución del polímero en cloroformo 
no afectó de forma significativa en el tamaño de las cadenas del PLA ya que tanto el 
peso molecular como la viscosidad intrínseca no experimentaron cambios 
significativos. 
 
La segunda etapa del proceso de elaboración representada por el prensado en caliente 
a 160ºC y aplicando presión progresivamente hasta 100 bares, tuvo una mayor 
influencia sobre el polímero como se puede observar en la Tabla 5.7. Se utilizó una 
temperatura de 160ºC ya que según los resultados del DSC (ver Tabla 5.8), esta 
temperatura es cercana a la Tm del polímero recibido pero no la sobrepasa para evitar 
cualquier tipo de degradación del material. Sin embargo, a pesar de que se intentó 
aplicar las condiciones mínimas de temperatura para permitir un buen moldeo del 
material, la combinación de temperatura-presión, provocó la escisión de las cadenas. 
 
Los resultados del material extruído se han utilizado tan solo como un valor 
comparativo. En este caso se observó de una forma aún más marcada, la influencia del 
proceso de elaboración en la estructura molecular del PLA, el cual perdió un 79% del 
Mw inicial. La extrusión es un método de elaboración bastante agresivo para el material 
ya que la presión utilizada y los esfuerzos de cizalla que tienen lugar durante el 
proceso, conllevan a la escisión de las cadenas poliméricas. Este porcentaje de pérdida 
del peso molecular se explica por la gran sensibilidad a la degradación térmica del 
PLA, y se encuentra dentro del rango obtenido por algunos autores quienes han 
observado pérdidas de Mw entre 50 y 88% según la técnica y el polímero utilizados 
(75). Pérdidas de peso molecular similares han sido reportadas por Mainil-Varlet et al 
(76) con el método de moldeo por inyección, reportando un descenso de Mw de 237.000 
a 58.000. 
 
Los resultados de DSC también reflejaron los cambios introducidos por el método de 
elaboración. En primer lugar se observó una pequeña disminución de la cristalinidad 
del material después del proceso de disolución con cloroformo. Durante la disolución 
en cloroformo, las cadenas poliméricas fluyen a través del solvente perdiendo su 
organización inicial. La disminución del porcentaje de cristalinidad indica que durante 
el proceso de evaporación del cloroformo no son capaces de rearreglarse para llegar a 
un grado de cristalinidad como la del polímero de partida. 
 
La etapa de moldeo por prensado introdujo algunos cambios importantes en las 
transiciones térmicas del material. En el caso del material prensado, aparecen 3 
transiciones de temperatura durante el primer calentamiento (ver Figura 5.9), 
correspondientes a la temperatura de transición vítrea, la temperatura de cristalización 
y la de fusión. En esta etapa se observó una disminución drástica del porcentaje de 
cristalinidad del material. Esta disminución es atribuida a la falta de reorganización de 
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las cadenas poliméricas durante el proceso de prensado. Durante el prensado, se aplicó 
una temperatura de 160ºC, que como hemos ya dicho, está muy cerca de la Tm y facilita 
el movimiento de las cadenas, después se aplicó presión y finalmente el material 
prensado fue enfriado entre dos superficies metálicas. Al parecer, la velocidad de 
enfriamiento no permitió el rearreglo de las cadenas poliméricas. Hay que mencionar 
que el sistema utilizado no permitía un control adecuado de la velocidad de 
enfriamiento. Por lo que el material prensado se enfrió rápidamente y como 
consecuencia el porcentaje de fase cristalina del polímero disminuyó.  
 
Tanto en la etapa de moldeo por compresión como en el proceso de extrusión, se 
observó una disminución en los valores de la temperatura de transición vítrea. La 
disminución del valor de Tg está relacionada con la disminución del tamaño de las 
cadenas del material. Por otro lado, se observó una disminución de la temperatura de 
fusión tanto en las etapas de disolución y de moldeo por compresión como en el 
proceso de extrusión. La variación de la Tm indica una reducción en el tamaño de los 
cristales o en la perfección de la red cristalina después del procesado. 
 
En cuanto a las temperaturas características de los diferentes compuestos (Tabla 5.9) se 
observó en todos los casos la presencia de las tres temperaturas de transición (Tg, Tm y 
Tc). Al igual que el caso del PLAprensado, hubo una disminución notable en el grado de 
cristalinidad inicial del polímero. Los valores correspondientes a las temperaturas de 
transición vítrea, de cristalización y de fusión no presentaron diferencias 
estadísticamente significativas. Esto corrobora la hipótesis de que la incorporación de 
diferentes porcentajes de vidrio no modifica significativamente las transiciones 
térmicas y la cristalinidad de la matriz polimérica. Nuevamente se observó una 
disminución de la Tm con respecto al PLArecibido debido a la disminución del tamaño de 
los cristales e imperfecciones en la red cristalina. 
 
Con respecto al efecto de la fase de refuerzo en el comportamiento mecánico del 
material, se observó un claro ascenso del módulo elástico con la incorporación de 
vidrio, lo cual era de esperarse. Sin embargo, el PLA70 mostró un brusco descenso del 
módulo de Young en comparación con el compuesto PLA50. Esto indica que existe un 
porcentaje de saturación en cuanto a la fase de refuerzo en el cual se pierde la 
continuidad de la matriz polimérica debido a las numerosas partículas presentes. Ya 
que estas partículas no están unidas químicamente al polímero, se crean una serie de 
discontinuidades y esto se refleja en el módulo elástico. 
 
En un estudio previo, Clément (77) reportó un módulo elástico de 5,18 GPa al ensayar 
un material compuesto formado por PLA reforzado con 40% en peso de partículas de 
vidrio G0 (ver capítulo 2). El PLA40 elaborado en esta Tesis Doctoral, presentó un 
módulo de 6.78 GPa, lo cual sugiere que el vidrio G5 (E=71.1 GPa), tuvo un mayor 
efecto reforzante que el G0 (E=59.56 GPa).  
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Según el trabajo realizado por Clément (77), los modelos que mejor se ajustan para la 
predicción de las propiedades elásticas de un material compuesto equivalente a los 
desarrollados en el presente trabajo, son los modelos de Paul (78) y de Ishai y Cohen 
(79). El primero proporciona una solución aproximada para el cálculo del módulo de 
Young del compuesto, reforzado con partículas anisotrópicas distribuidas 
aleatoriamente, sobre las cuales se aplica una tensión uniforme: 
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Donde m representa el cociente Ep/Em, siendo Ep y Em los valores del módulo elástico de 
las partículas de vidrio y de la matriz polimérica respectivamente y Vp el porcentaje 
volumétrico de partículas. 
 
El modelo de Ishai y Cohen es similar. La diferencia radica en la sustitución de la 
condición de tensión uniforme por la de desplazamiento uniforme: 
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Aplicando este modelo a los diferentes materiales compuestos descritos en este 
capítulo se obtienen los valores mostrados en la Tabla 5.11. 
 
Tabla 5.14 
Comparación del valor experimental del módulo de Young de los diferentes 
materiales compuestos con el modelo de  Paul (78) y de Ishai y Cohen (79). 

Material E (GPa), 
experimental 

E (GPa), según 
modelo de Paul 

E (GPa), según modelo de 
Ishai y Cohen 

PLA30 5.82 ± 0.41 7.02 4.62 
PLA40 6.78 ± 0.79 8.4 5.52 
PLA50 9.6 ± 1.06 9.66 6.28 
PLA70 4.8 ± 0.53 14.57 10.31 

 
Se puede observar en la Tabla 5.14 que los valores obtenidos a partir de ambos 
modelos se ajustan bastante bien a los valores obtenidos experimentalmente, siendo el 
modelo de Paul el límite superior y el de Ishai y Cohen el límite inferior. Tanto el PLA 
30 como el PLA40 y PLA50 se encuentran dentro de los rangos propuestos por estos 
modelos, los compuestos con 30 y 40% de vidrio se ajustan mejor al modelo de Ishai 
mientras que el PLA50 se ajusta sorprendentemente bien al modelo de Paul. Debido a 
que estos modelos consideran una unión perfecta entre las fases, el valor del módulo 



Capítulo 5 33

elástico calculado usando ambos modelos para el PLA70, está bastante lejos del 
experimental. 
 
Por otro lado, el valor obtenido para el compuesto con 50% de partículas de vidrio es 
comparable con el del hueso cortical (Ehueso cortical=10-20 GPa). Este es un buen resultado 
ya que uno de los principales problemas presentados por los metales utilizados para 
fijación ósea, es la gran diferencia existente entre el módulo del metal (Emetal=100-200 
GPa) y el del hueso. Sin embargo, el valor obtenido experimentalmente de la 
resistencia a flexión del PLA50 (53.62 ± 6.47 MPa), no se ajusta a los requerimientos del 
hueso cortical (150 MPa) (80). 
 
La incorporación de las partículas de vidrio disminuyó la resistencia a flexión de la 
matriz polimérica en un 16.6% para el caso del PLA30 y en un 57.69% en el caso del 
PLA70. Esta relevante disminución de la resistencia a flexión constituye la principal 
limitación mecánica en la aplicación de estos materiales para la elaboración de 
dispositivos para la fijación ósea, y se debe principalmente a la falta de adhesión entre 
la fase orgánica y la inorgánica. 
 
Es un hecho conocido que el proceso de recocido de la matriz polimérica aumenta su 
cristalinidad y por lo tanto sus propiedades mecánicas iniciales y su estabilidad ante 
medios acuosos. Sin embargo, estudios de degradación llevados a cabo por Duek et al 
(81), Li et al (82) y Nakamura et al (83) concluyeron que el PLA recocido, es decir, con 
un mayor %Xc presenta un descenso de las propiedades mecánicas mucho más rápido 
que en el caso del PLA amorfo, a pesar de que el proceso de degradación es más lento y 
la pérdida de masa es menor. Por ejemplo, Duek et al (81) reportaron resultados 
referentes al ensayo mecánico (flexión en 3 puntos) de muestras de PLA cristalino y 
PLA amorfo durante la degradación y concluyeron que el material cristalino fallaba 
mecánicamente a las 4 semanas mientras que el amorfo fallaba a las 8 semanas. 
 
Debido a lo explicado en el párrafo anterior, en el presente trabajo no se realizó un 
tratamiento térmico posterior a las muestras con el fin de aumentar su cristalinidad, y 
se eligió el PLA50 como material de estudio ya que éste presentó el mayor módulo 
elástico. 
 
En cuanto a la caracterización superficial, se analizaron la topografía y la mojabilidad 
del PLAprensado , del PLA50 y del vidrio G5. El PLA y el G5 fueron utilizados como 
referencias ya que el compuesto PLA50 es una combinación de los mismos. 
 
A pesar de que tanto el PLA como el PLA50 y el G5 fueron pulidos de forma similar, 
los resultados obtenidos para los diferentes parámetros de rugosidad indicaron la 
existencia de diferencias significativas (p<0.05) entre las superficies estudiadas. 
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Aunque los tres materiales presentaron diferencias significativas para los valores de Sa, 
el vidrio G5 y el PLA mostraron valores dentro del mismo orden de magnitud. Sin 
embargo, el PLA50 presentó un valor con un orden de magnitud superior. La 
rugosidad del PLA y del vidrio G5 fue causada principalmente por el proceso de 
pulido, y las diferencias entre los dos materiales se deben básicamente a las 
características de dureza de cada material. El vidrio G5 tiene una dureza mucho más 
elevada que el polímero por lo que las rayas de pulido se marcaron más en el PLA que 
en el vidrio. Los valores de Sz reflejan esta situación, ya que fueron mayores para el 
PLA que para el G5, y como hemos dicho anteriormente, el Sz se calcula a partir de los 
5 picos más altos y los 5 valles más profundos de una superficie dada. Por lo tanto, el 
hecho de que el Sz haya sido mayor en el PLA que en el G5 implica que las rayas fueron 
más profundas en el PLA que en el G5. Además los valores correspondientes a la 
skewness son negativos, por lo que la rugosidad de ambos materiales es debida 
principalmente a la presencia de valles y no de picos. 
 
En el caso del PLA50, la rugosidad no sólo es debida a los defectos de pulido, sino 
también a la heterogeneidad y a las discontinuidades de la superficie debidas a la 
presencia de las partículas de vidrio. En especial, las desuniones entre el vidrio y el 
polímero generan valles de una profundidad elevada. Los valores de Sz calculados para 
el material compuesto señalaron una mayor profundidad de los valles en comparación 
con los otros dos materiales. Además, nuevamente los valores de Ssk fueron negativos y 
mucho más alejados del “0” que los valores del PLA o del vidrio G5, lo que indica una 
mayor asimetría con respecto al plano de referencia, y a su vez que la rugosidad se 
debe principalmente a valles.  
 
El índice de área superficial (SAIndex) es una medida que aporta información con 
respecto al grado de llanura de una superficie. Un índice cercano a 1 describe una 
superficie muy plana. Los resultados obtenidos tras analizar las superficies del G5, 
PLA y del PLA50 muestran valores muy cercanos a la unidad, por lo que en general 
son materiales con una superficie bastante plana. De hecho los valores de Sa son muy 
bajos en los tres casos. 
 
De acuerdo a las medidas de ángulo de contacto, el PLA resultó ser el material más 
hidrofóbico. Los valores obtenidos con agua destilada y desionizada para este 
polímero concuerdan con los valores reportados en la literatura (84-86). El ángulo 
obtenido para el vidrio G5 con agua destilada (29.8º), indicó una elevada mojabilidad 
por parte de este material. Además, el vidrio de fosfato de calcio resultó ser más 
hidrofílico que la hidroxiapatita cerámica, la cual presentó un ángulo de contacto 
cercano a 48º al ser medido bajo condiciones similares (87). El material compuesto 
PLA50 presentó un ángulo de contacto intermedio debido a que éste es una 
combinación de PLA con el vidrio G5.  
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La comparación entre los valores de los ángulos de contacto se dificulta ya que los 
valores de rugosidad (Sa) obtenidos para los tres materiales (PLA, G5 y PLA50) 
presentaron diferencias estadísticamente significativas (p<0.05) entre ellos. Es un hecho 
conocido que la mojabilidad de un material se ve afectada por la topografía superficial 
del mismo. Dado que el vidrio G5 y el PLA mostraron valores de rugosidad muy bajos 
y que los valores del índice de área superficial (SAIndex) no mostraron diferencias 
estadísticamente significativas, es posible hacer una comparación entre estos dos 
materiales.  
 
En el caso del PLA50 las diferencias de rugosidad fueron mayores en comparación con 
los otros dos materiales (PLA y G5). No obstante, el valor del ángulo de contacto 
obtenido para el PLA50, que resultó ser un valor intermedio entre los ángulos del PLA 
y del vidrio G5, se debe a la combinación de los dos materiales. 
 
Existen diferentes teorías para definir el grado de hidrofilicidad de una superficie. De 
acuerdo con Shibuichi et al (88), el comportamiento en especimenes idealmente no 
rugosos es el siguiente: para superficies hidrofílicas (θ < 90º), la hidrofilicidad aumenta 
al aumentar la rugosidad del material, mientras que para superficies hidrofóbicas (θ > 
90º), el grado de hidrofobicidad aumenta con la rugosidad. Según Vogler (89), el 
carácter hidrofóbico o hidrofílico de la superficie de un material puede ser definida a 
partir de los valores de ángulo de contacto, tomando como referencia el “límite de 
Berg” (θ=65º). Por lo tanto, las superficies con ángulos de contacto mayores a 65º 
pueden definirse como hidrofóbicas, mientras que las superficies que presentan 
ángulos de contacto menores a 65º pueden definirse como hidrofílicas. Este criterio 
también se aplica a superficies lisas. 
 
Por lo tanto, la diversidad de criterios dificulta la clasificación acertada de la 
mojabilidad de las superficies. En nuestro caso particular, los valores obtenidos de 
ángulo de contacto para el PLA y el PLA50 son bastante cercanos al límite de Berg (θ= 
65º). El hecho de que los valores resultantes se encuentren tan cerca del límite implica 
que pequeños cambios en la rugosidad de las superficies podrían modificar 
significativamente el carácter hidrofílico o hidrofóbico de las mismas, por lo que no es 
posible establecer una clasificación correcta de los materiales estudiados.  
 
A pesar de que el medio de cultivo utilizado para medir la mojabilidad, es un medio 
acuoso suplementado con una gran variedad de proteínas, vitaminas, sales inorgánicas 
y aminoácidos entre otros componentes, éste puede ser simplificado como una 
solución acuosa con proteínas, por lo que la diferencia principal entre los dos fluidos 
utilizados para las medidas de ángulo de contacto, es la presencia de proteínas. Existen 
algunas discrepancias con respecto a la afinidad de las proteínas hacia superficies 
hidrofílicas o hidrofóbicas. Algunos autores apoyan la teoría de la afinidad hacia 
superficies hidrofílicas (90), mientras que otros apoyan la teoría de la afinidad hacia 
superficies hidrofóbicas (89). Se observó que los valores de ángulo de contacto medidos 
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con agua y con el medio de cultivo no presentaron diferencias estadísticamente 
significativas (p<0.05) en la superficie de las muestras de PLA50. Mientras que los 
valores obtenidos tanto para el vidrio G5 como para el PLA con la mezcla de proteínas 
dispersa en el medio de cultivo, fue significativamente mayor (p<0.05) que el ángulo 
obtenido con el agua destilada.  
 
El presente estudio es un primer acercamiento a la caracterización superficial de estos 
materiales. Por lo tanto, los resultados encontrados para los diferentes materiales con 
los dos diferentes fluidos (Tabla 5.11 y 5.12), sólo sugieren que la compleja mezcla de 
proteínas presente en el suero bovino fetal, experimenta diferentes mecanismos de 
adsorción sobre los materiales estudiados. En el caso del material compuesto las 
proteínas adsorbidas cambiaron poco el grado de hidrofilicidad de la superficie del 
material. En el caso del PLA y del vidrio G5, la superficie se volvió más hidrofóbica, 
presumiblemente debido a la adsorción de proteínas. 
 
Algunos autores utilizan el trabajo de adhesión (Wa) en lugar del ángulo de contacto 
para describir la mojabilidad de una superficie por un fluido específico ya que el Wa 
indica la fuerza necesaria para separar la gota de fluido de la superficie sólida, y el 
modelo obtenido a partir de la ecuación de Young-Dupre establece una relación directa 
entre el Wa y el ángulo de contacto. Según el modelo utilizado en este estudio para el 
cálculo del Wa, los valores calculados para los diferentes materiales con el medio de 
cultivo completo, siguieron la tendencia inversa a los resultados de los ángulos de 
contacto. Como era de esperar, el PLA presentó los menores valores de Wa, mientras 
que el G5, el material más hidrofílico presentó el valor más alto de Wa.  
 
El objetivo principal de este capítulo era el desarrollo de un material compuesto 
totalmente biodegradable para aplicaciones quirúrgicas. Las posibles aplicaciones de 
este material compuesto son: dispositivos de fijación ósea, relleno para la regeneración 
ósea y sistemas de liberación de fármacos. Los estudios de caracterización presentados 
en este capítulo sugieren que el material desarrollado podría ser utilizado para la 
fijación de huesos en zonas donde no se requiera soportar cargas elevadas dadas las 
propiedades mecánicas mostradas. En el caso del relleno de cavidades o de los 
sistemas de liberación de fármacos es necesario realizar estudios complementarios para 
determinar su validez, ya que los mismos dependen directamente del comportamiento 
degradativo del material. 
 
Como ya se ha dicho, los estudios de caracterización superficial realizados han sido un 
primer acercamiento, por lo que sería interesante analizar con mayor profundidad la 
interacción  entre las proteínas y las diferentes superficies ya que es un hecho conocido 
que éste es un punto determinante en la citocompatibilidad de un material. No 
obstante, en todos los casos es necesario realizar estudios complementarios de 
degradación simulando las condiciones fisiológicas. El siguiente capítulo abarcará este 
tipo de estudio. 
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