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Resumen: La sustitucidon o reparacidon de un organo o tejido dafiado sigue siendo un desafio para la medicina
regenerativa en estos momentos. Su solucidn ha pasado por diferentes etapas, que han involucrado tres
generaciones de materiales. Los biomateriales poliméricos de tercera generacidn, son materiales degradables y
reabsorbibles, capaces de estimular la respuesta celular y molecular de manera controlada al ser utilizados en
la ingenieria en tejido éseo en forma de andamios o matrices porosas, que a su vez sirven de soportes
temporales de las matrices extracelulares donde debe desarrollarse el nuevo tejido hasta reemplazar el volumen
ocupado inicialmente por el andamio. Desde el punto de vista cuantitativo, equiparar las tasas de degradacion
y de regeneracion del nuevo tejido para garantizar el éxito de un implante dseo es un problema complejo y adn
no resuelto. Una alta tasa de degradacidn afecta la biocompatibilidad del andamio, ya que pone en peligro el
soporte mecanico que este representa y aumenta la cantidad de acido lactico liberado por el polimero en este
proceso, provocando una reaccion inflamatoria del tejido huésped, mientras que una lenta degradacion, evita
la formacién de la matriz extracelular al dificultar los procesos de diferenciacién ,adhesion y proliferacién
celular, conduciendo a la formacién de un tejido fibroso alrededor del implante .La utilizacion de materiales
compuestos polimérico-ceramicos en diferentes proporciones y la aplicacién de diferentes recubrimientos con
nanoparticulas podrian lograr un acercamiento a mejores resultados. Una actualizacién del control de estos
pardametros de monitoreo en la degradacién hidrolitica para mejorar la biocompatibilidad es el objetivo de este
trabajo.

Palabras claves: degradabilidad, biocompatibilidad, matrices poliméricas porosas, ingenieria en tejido dseo

Abstract: Replacing or repairing a damaged organ or tissue remains a challenge for regenerative medicine at this
time. Your solution has gone through different stages, involving three generations of materials. Third-generation
polymeric biomaterials are degradable and resorbable materials, capable of stimulating cellular and molecular
response in a controlled manner when used in bone tissue engineering in the form of scaffolds or porous
matrices, which in turn serve as temporary supports for the extracellular matrices where the new tissue must
develop to replace the volume initially occupied by the scaffold. From a quantitative point of view, matching
the degradation and regeneration rates of new tissue to ensure the success of a bone implant is a complex and
yet unsolved problem. A high rate of degradation affects the biocompatibility of the scaffold, since it endangers
the mechanical support that it represents and increases the amount of lactic acid released by the polymer in
this process, causing an inflammatory reaction of the host tissue, while slow degradation, prevents the
formation of the extracellular matrix by hindering the processes of differentiation, adhesion and cell
proliferation, leading to the formation of a fibrous tissue around the implant. The use of polymeric-ceramic
composite materials in different proportions and the application of different coatings with nanoparticles could
achieve an approach to better results. An update of the control of these monitoring parameters in hydrolytic
degradation to improve biocompatibility is the objective of this work.
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1. Introduccion.

La sustitucién o reparacién de un drgano o tejido dafiado ha sido un desafio para la medicina
durante mucho tiempo. Su solucién ha transitado por diferentes fases que abarcan la utilizacion
de protesis fabricadas de materiales sintéticos, las cuales, en la mayoria de los casos no son
capaces de recuperar todas las funciones de los drganos o tejidos reemplazados, hasta la
utilizacidn de distintos tipos de implantes: autdlogos, aloimplantes y xenoimplantes, que también
han presentado serias limitaciones asociadas a la cantidad de tejido que puede ser utilizada, a la
morbilidad asociada al lugar del cuerpo donde se realice la extraccidn del tejido a trasplantary a
efectos secundarios, tales como, el riesgo de infeccion, dolor crénico en el drea trasplantada,
rechazo del tejido extraiio, falta de tejido donante, etc. [1].

La ingenieria en tejido es un area interdisciplinar de la medicina regenerativa que combina los
principios de la ingenieria, la biologia, la ciencia de los materiales, la quimica, la fisica, etc., para
obtener un tejido funcional in vitro que pueda sustituir un tejido dafiado o la ausencia del mismo.
El hueso es el segundo tejido mas trasplantado en el mundo. Anualmente se hacen mas de cuatro
millones de operaciones de implantes de hueso para corregir defectos dseos provocados por
trauma, cancer, infecciones, artritis, etc. Los métodos tradicionales de implantes que involucran
la primera y segunda generacién de materiales tienen grandes impedimentos para lograr un
proceso de implantacién exitoso. El desarrollo de matrices porosas tridimensionales para la
regeneracion ésea se ha convertido en un drea crucial dentro de la ingenieria en tejido éseo [2].
Existen diferentes tecnologias de fabricacion, pero el campo de la medicina estd muy interesado
en la tecnologia 3D que tiene la capacidad de crear soluciones adaptadas a cada paciente, ya que
permite controlar pardmetros como porosidad, tamafio del poro y morfologia. Para un andamio
personalizado concreto se puede lograr una buena adhesion y proliferacion celular bajo carga,
gue es cuando mayores problemas pueden surgir en el transporte de nutrientes [3]. El material
con el cual se fabrican dichas matrices tiene especial importancia, ya que ellos son los sustitutos
temporales de las matrices extracelulares donde se desarrollara el nuevo tejido [4].

Dentro de los materiales usados en la ingenieria en tejido dseo los polimeros han resultado ser
los mas prometedores para la fabricacion de andamios. Los materiales poliméricos brindan la
posibilidad de afiadir aditivos, incluyendo farmacos y biomoléculas, necesarios para un mejor
desempefiio fisico-quimico, mecdnico, farmacolégico y quirdrgico [5]. El uso de polimeros
naturales ha mantenido un interés creciente en la Ingenieria en Tejidos Oseos (ITO) debido a sus
propiedades favorables como son la ductilidad, biocompatibilidad y degradabilidad; ademas de
contener moléculas biofuncionales en su superficie que promueven la adhesidn, integracién y
diferenciacion celular en los andamios. Los mas investigados son el coldgeno, la seda, el arginato,
el quitosano y el acido hialurdnico. Sin embargo, su limitacién fundamental estd en la presencia
de impurezas patdgenas como endotoxinas y su dificultad para ajustar la tasa de degradacion.
Sus propiedades mecdanicas tampoco son dptimas pero pueden ser mejoradas [6].



Los polimeros sintéticos obtenidos de agrorecursos han resultado ser los mas adecuados para su
aplicacion en ingenieria en tejido dseo. Entre ellos se encuentran poliésteres tales como el acido
poliglicélico (PGA), el acido poli(lactico) (PLA) y sus copolimeros. Uno de los mas usados es el PLA,
gue es un poliéster alifatico, termoplastico, semicristalino, biocompatible, biodegradable, con
facilidad para ser moldeado y combinado con otros polimeros y cerdmicas biodegradables, y el
hecho de que su mddulo de Young sea cercano al valor del hueso, lo hacen muy atractivo para
ser utilizado en la fabricacién de andamios degradables para implantes éseos. Sin embargo, la
mayoria de estos polimeros, incluyendo el PLA, son altamente hidrofébicos y no promueven el
reconocimiento celular, cuando se utilizan solos en calidad de andamios, limitando su aplicacién
en ITO sin una modificacién secundaria, ya sea, mediante la creacién de un material compuesto
o el tratamiento superficial del andamio para mejorar su bioactividad [7]. La alta hidrofobicidad
del PLA genera una baja tasa de degradabilidad que no puede satisfacer la amplia gama de
aplicaciones que pudiera tener, ya que, desde el punto de vista médico no presenta sitios de
reconocimiento celular [8].

El PLA se obtiene a partir del dcido lactico que es derivado de productos agricolas como el maiz,
la remolachay la cafia de azucar. El acido lactico es un compuesto quiral, que dependiendo de su
origen puede dar lugar al isémero D, el isdmero L o una mezcla DL. Mientras el PLLA y el PDLA
son semicristalinos, el PDLLA es amorfo [9]. El isdbmero L es un metabolito bioldgico que
constituye la mayor fraccion del PLA y se deriva de fuentes renovables ya que la mayor parte del
acido lactico proveniente de fuentes bioldgicas existe en esta forma L [10]. EI PLLA es un polimero
semicristalino con una temperatura de cristalizacién (Tc) de 180°C y una cristalinidad de hasta el
70% [11]. Este posee alta resistencia a la tensidn y baja elongacidn [12]. Este polimero es uno de
los mas empleados ya que es adecuado para aplicaciones que pueden soportar carga tales como
suturas o fijaciones ortopédica [13, 14].

El éxito de los implantes éseos utilizando andamios porosos degradables esta en la relacién que
se establece entre el proceso de degradacién hidrolitica y los mecanismos bioldgicos que se
activan. Desde el punto de vista cuantitativo, equiparar las tasas de degradacion y de
regeneracion del nuevo tejido para garantizar el éxito de un implante dseo es un problema
complejo y aun no resuelto. Una alta tasa de degradacién afecta la biocompatibilidad del
andamio, ya que pone en peligro el soporte mecanico que este representa y aumenta la cantidad
de acido lactico liberado por el polimero en este proceso, provocando una reaccién inflamatoria
del tejido huésped; mientras que una lenta degradacién, evita la formacién de la matriz
extracelular al dificultar los procesos de diferenciaciéon ,adhesiéon y proliferacién celular,
conduciendo a la formaciéon de un tejido fibroso alrededor del implante .La utilizacién de
materiales compuestos polimérico-ceramicos en diferentes proporciones y la aplicaciéon de
diferentes recubrimientos con nanoparticulas podrian lograr un acercamiento a mejores
resultados. Una actualizacién del control de estos parametros de monitoreo durante el proceso
de la degradacion hidrolitica para evaluar la biocompatibilidad es el objetivo de este trabajo.

2. Degradacion hidrolitica

La degradacién de un polimero es el proceso a través del cual se produce un cambio en su
estructura quimica, observandose una variacién apreciable en sus propiedades [15]. Esta pérdida



de propiedades puede ocurrir por diferentes mecanismos, incluyendo hidrélisis quimica,
microbiana, fotoquimica, térmica y degradacion enzimatica, que consisten en la escision de la
cadena principal o de las cadenas laterales [16].

El principal mecanismo por el cual ocurre la degradacién de las matrices porosas utilizadas en
implantes dseos es la degradacion hidrolitica [17]. En el caso de la degradacidn de un polimero
como el PLA, esta tiene lugar mediante la ruptura de los enlaces éster, que una vez rotos generan
grupos de 4cido lactico, los cuales, autocataliticamente aceleran la reaccién de degradacién
[17,18]. El acido lactico es un producto intermediario en el metabolismo de los carbohidratos,
gue es fisioldgicamente eliminado del organismo de manera natural [5-7].

La degradacién del PLA sigue un perfil en dos etapas, tipicas de los poliésteres alifaticos,
reabsorbibles y semicristalinos. Durante la 1ra etapa ocurre la escisidon del agua en las regiones
amorfas, lo que da lugar a la escisidon hidrolitica de los enlaces éster. Mientras que la 2da etapa
comienza después de que se han degradado las zonas amorfas.

Investigaciones realizadas demuestran que la degradacién del PLLA tiene lugar de forma mas
rapida en el centro que en la superficie del polimero, ya que los oligdmeros producidos cerca de
la superficie pueden escapar y los del centro no pueden difundir fuera del mismo. Este proceso
se acentla mientras mayor sea la porosidad, y conduce a un mecanismo de autocatalisis,
produciendo una acidez interna superior y un gradiente de velocidad entre la superficie y el
interior del andamio. La degradacién depende de la porosidad, la morfologia, la cristalinidad, la
hidrofobicidad, el método de fabricacion y el peso molecular [23].

3. Ajustabilidad de la tasa de degradacién

Las tasas de degradacion de matrices poliméricas pueden ser facilmente controladas cambiando
la composicidn, las técnicas de fabricacidn, los agentes aditivos y los tratamientos de las fibras.
Sin embargo, un amplio rango de propiedades mecdnicas pueden ser obtenidas variando la
fraccion de volumen de los reforzamientos [24].

Estudios de degradacién in vivo e in vitro realizados en conejos muestran que la respuesta
inflamatoria provocada por la acidificacidn del tejido huésped debido a la liberacién del acido
l[actico durante el proceso disminuye cuando se usan andamios de materiales compuestos de
PLLA/Vidrio Bioactivo (BG, por sus siglas en inglés) debido a la compensacion del pH por la
liberacion de iones alcalinos por parte del BG. Ademas, la resistencia mecdnica obtenida
mediante los ensayos in vivo e in vitro disminuyen un 5 % en las primeras dos semanas y llegan
hasta un 35 % a las 8 semanas [17].

Otras investigaciones han mostrado que si se optimizan las propiedades mecanicas iniciales de
los andamios obtenidos por fabricacion aditiva y se logra ajustar mediante materiales
compuestos la resistencia a la hidrdlisis podrian garantizar una buena compatibilidad
biomecanica de los implantes [25].

Una forma de reducir la tasa de degradacién hidrolitica es mediante la radiacién gamma. Otros
pardmetros para monitorear la tasa de degradacién son las propiedades mecénicas y la variacion
del peso molecular, lo que puede ser evaluado mediante analisis de Microscopia Electrénica
(SEM, por sus siglas en inglés) y por Cromatografia de Permeacién en Gel (GPC, por sus siglas en



inglés). Como resultado se pueden observan reducciones grandes tanto en las propiedades
mecdnicas como en el peso molecular antes de observar una pérdida de peso en la muestra [26].

Investigaciones in vitro de andamios de PLA sometidos a un tratamiento alcalino (AT, por sus
siglas en inglés) por 6 h, que es un método simple y efectivo de introducir grupos carboxilos en
los carbonos de las cadenas de PLA [27], antes de ser recubierta su superficie con Nanoparticulas
de Hidroxiapatita (nHA), mostraron una mejora en la hidrofilidad en comparacién con el PLA, el
PLA con 1 h de AT (PLA/1hAT)y con el PLA con 1 h de ATy recubrimiento de nHA (PLA/1hAT/nHA),
la cual fue evaluada mediante el Angulo de Contacto del Agua (WCA, por sus siglas en inglés). Los
menores valores de rigidez y del médulo de Young se observaron en los andamios tratados
alcalinamente, independientemente de que estuvieran recubiertos o no. Las investigaciones in
vitro sobre biocompatibilidad en estos andamios a partir del cultivo de célula de un osteosarcoma
en los mismos, mostraron que el mayor nimero de células se obtuvo en el andamio de PLA/6hAT.
La superficie que mejor funcidn celular presentd fue la del PLA/6hAT/nHA. Sin embargo el
PLA/6hAT/nHA comparado con las demas variantes resulto tener mas baja tasa de proliferacion
celular, pero mejora la adhesién (mayor cantidad de células) [28].

Resultados experimentales de estudios de materiales compuestos de PLA/ poli(adipato-co-
tereftalato de butileno) (PBAT)/ celulosa microcristalina (MCC)/nHA, a través de SEM y
Calorimetria Diferencial de Barrido (DSC, por sus siglas en inglés), mostraron que el grado de
cristalizacién, la resistencia a la tensién y la absorcion de agua pueden ser modificados variando
los valores de concentracion de nHA en el composite (Figura 1). Al actuar esta como agente
nucleante mejora la estabilidad térmica, y ademas, la resistencia a la tension de los composites
sin nHA fue ligeramente mds alta en comparacién con los de PLA puro [29].
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Figura 1. Resistencia a la tensién del material compuesto con diferentes proporciones de adicién de nHA
(A) y la relacién entre la tasa de adsorcion de agua y el material con diferentes proporciones de nHA (B).
Tomado de Yan et al. [29].

La HA es uno de los fosfatos organicos mdas importantes como material biomédico ya que es el
componente mineral mas comun del hueso humano (puede ser de origen natural o sintético).



Esta mejora la osteoconductividad y la biocompatibilidad de los implantes, varia la cinética de
degradacion del polimero con que ha sido mezclado o recubierta, aumenta la resistencia a la
compresién y la bioactividad del polimero. Estimula la capacidad del hueso para acelerar su
crecimiento, por lo que es osteoconductora [2].

4. Influencia de la degradacidn hidrolitica sobre el andamio

El fendmeno de degradacion hidrolitica de los andamios influye sobre la regeneracidn ésea.
Existe el criterio entre algunos autores, que este problema debe tener un enfoque de conjunto
con el estado del sistema de canales entre los poros del andamio que son los que garantizan la
interconexion, ya que en la degradacion el acceso a esos canales puede dificultarse. El estudio
del estado interno de la matriz se realizé con microtomografia [44, 45]. Se supone que, con el
ajuste de la porosidad, asi como del nivel de interconectividad de los poros la velocidad de
regeneracion celular puede ser aumentada. Investigaciones in vivo con andamios de HA en
defectos craneales muestran que la direccién y el grado del espacio libre dentro del andamio
puede influir sobre la formacién de nuevo tejido [32].

Uno de los métodos descritos en la literatura mas sensibles para evaluar la velocidad de
degradacidn de las matrices porosas in vitro, es el analisis quimico del electrolito. El incremento
de la concentracién de monémeros de acido lactico, en un estudio de degradacidn de PLA, estd
relacionado con su difusién al exterior del andamio y alcanzan un valor maximo del 550 % del
control en la quinta semana, en medio corporal (RPMI-1640) [32].

Otro pardametro de monitoreo de la degradacidn es el intercambio de iones entre el andamio y
el medio bioldgico, que se manifiesta en la concentracién de fésforo inorganico en la segunda y
guinta semana, probablemente debido a su adhesién a la matriz. La concentracién de los iones
de calcio se mantiene constante en las primeras semanas, sin embargo, en la quinta semana la
concentracion baja hasta el 67% de la cantidad de la primera semana [32]. Esto nos conduce a la
deduccién que en el proceso de degradacién de PLA de estructura fibrilar se produce una
absorcidn de fosforo y calcio sobre la superficie del andamio.

5. Biocompatibilidad

Estudios realizados sintetizaron andamios nanofibrilares de PLA y de PLA/HA utilizando la técnica
de hilado con propulsion de gas (AJS, por sus siglas en inglés). La biocompatibilidad se evalud
utilizando como parametros de monitoreo la respuesta de células troncales mesenquimales
derivadas de la médula 6sea (BM-BMSC) a la adhesidn celular, la viabilidad celular y la interaccion
célula-material. Los andamios compuestos de PLA/HA mostraron mejor compatibilidad cuando
se comparan con los fibrilares de PLA [33].

De todos los pardmetros que influyen en la formacién de la matriz extracelular se destacan como
determinantes la porosidad, el tamafio de los poros, asi como la vascularizacién. El tamafio del
poro y la porosidad influyen en la interaccidn extracelular. El hueso cortical es una estructura
mucho mas densa, con porosidades superiores al 10%, que a pesar de ello no entorpece la
vascularizacién y la infiltracion celular, por el contrario, el hueso trabecular es mucho mas poroso
(entre un 50 y 90%)[32].



La porosidad y el tamaio de los poros ejercen influencia sobre la efectividad de la adhesion
celular, que a su vez determina la densidad de las células en la matriz, su propagacidon y migracion
[34]. Estos factores a su vez influyen sobre la diferenciacion osteogénica debido a la variacion de
la distancia de la sefializacion [35]. El tamaiio de las dimensiones de los poros también influye
sobre las propiedades mecanicas de la matriz. Una matriz suficientemente fuerte garantiza un
soporte mecanico en la zona del defecto, generalmente esta fortaleza debe ser comparable con
la del tejido dseo. La matriz porosa una vez implantada es capaz de influir in vivo sobre la
osteoconduccion y la vascularizacion [32]. Ademas, estos dos pardmetros garantizan la
interaccion de las sefiales intracelulares y la diferenciacién de los osteoblastos en células
mesenquimales, asi como la produccidn de proteina de la matriz extracelular [35-37].

Los pardmetros de osteoconductividad y vascularizacién estan directamente condicionados por
los tamafiios de los poros, la porosidad y la interconectividad de los poros. Para ilustrar esta
afirmacion fue demostrado que en matrices con igual porosidad (cerca del 50%), un tamafio de
poro inferior a 40 um determina un crecimiento minimo en la matriz, asi como el intervalo de
tamaios de poro entre 100 y 350 um es considerado dptimo. Investigaciones in vivo sobre
defectos craneales en ratones muestran que los poros de pequefios tamanos inducen mas
formacidn de hueso que poros de 500 um. En esta investigacidon también se observé la relacion
entre la degradacién y la formacién de la matriz [32, 38].

Al investigar andamios del hueso de la cadera con un tamafio de poro de 565 um se muestra una
mayor regeneracion de tejido dseo que en andamios de 300 um, sin embargo, en estos grupos la
porosidad varido entre un 40 y 50 %, donde no se observd diferencias significativas en la
regeneracion dsea. La porosidad tiene menor influencia en la formacién de tejido que el tamafio
de los poros [32].

La degradacion de matrices de PCL con tamafios de poros de 350 y 800 um arrojé una diferencia
insignificante entre ellas con respecto a la regeneracién dsea, sin embargo, después de 4
semanas los andamios con mayores porosidades mostraron mayor crecimiento de tejido éseo,
esto corrobora el significado del tamafio de los poros en la regeneracion dsea, sin embargo,
después de la octava semana esta diferencia no fue significativa [40].

Investigaciones realizadas en conejos sobre defectos de crdneo mostraron que para tamanos de
poros de 300 um al cabo de 4 semanas si se induce gran cantidad de tejido 6seo, en comparacién
con matrices de 100, 200 y 400 um [41]. A partir de esta contradiccidon se puede inferir que en la
generacidn ésea influyen directamente no solo el tamafio de los poros, si no, la forma, el propio
tamaio del implante, la tasa de degradacién, la vascularizacion y el tipo de material. Todos estos
factores pueden en gran medida compensar el efecto de los tamanos de los poros.

Una rapida vascularizacién del tejido en el andamio es importante para la regeneracién de tejido
6seo ya que de lo contrario las células pierden vitalidad en ausencia de los nutrientes y el oxigeno
gue deben intercambiar con la sangre, este intercambio se realiza dentro de una distancia de 200
um [42]. Investigaciones in vitro sobre andamios porosos mostraron que el crecimiento y la
diferenciacion celular dependen en gran medida tanto del tamafio de los poros como de la
porosidad [32].



Una de las caracteristicas fundamentales de la arquitectura de las matrices porosas, ademas de
la porosidad y el tamafo de los poros es la interconectividad de los mismos a través de canales.
Un alto grado de conectividad entre los poros aumenta la comunicacion entre las células, y
conlleva a una mayor regeneracion dsea. El grado de interconectividad del andamio tiene una
influencia limitada sobre las interacciones de las sefiales de las células mesenquimales y su
diferenciacién celular, pero si tiene un efecto acentuado sobre la morfologia del hueso que se
forma dentro de la matriz [42, 43].

6. Conclusiones.

El monitoreo de la pérdida de peso puede ser importante desde el punto de vista analitico para
el ajuste de la tasa de degradacién, pero no es confiable para evaluar el tiempo real en que
transcurre este fendmeno. Una caracterizacidn razonable del proceso solo puede ser dada a
partir de técnicas paralelas de SEM, GPC, Espectroscopia de Infrarrojos por Transformadas de
Fourier (FTIR, por sus siglas en inglés) y DSC.

La lenta tasa de degradacién en los andamios porosos, podria ser ajustable con tratamientos de
modificacion de superficies con recubrimientos de diferentes tipos de nanoparticulas. Cuando
estamos en presencia de tejidos duros, como los tejidos dseos, las propiedades mecanicas
adquieren un papel relevante, por lo que deben ser similares al tejido a sustituir mientras dure
la formacion del mismo, teniendo en cuenta que estas pudieran ser afectadas seriamente en el
proceso de degradacion-regeneracion. La porosidad y el tamafio de los poros son pardmetros de
las matrices porosas que tienen un papel crucial en la biocompatibilidad de los andamios.
Independientemente de algunas contradicciones que se observan entre ensayos concretos, tanto
la influencia del tamafio de los poros, como de la porosidad de las matrices, sobre la regeneracién
6sea, estan validadas experimentalmente. Las propiedades bioactivas de las matrices de PLA no
solamente estan relacionadas con los procesos conocidos de degradacién que involucran la lenta
liberacidon de acido lactico que esta involucrado de manera natural en el metabolismo celular, si
no, también con el intercambio de iones con el liquido corporal, por lo que también puede
constituir una forma de evaluacién de la biocompatibilidad.

Entre los parametros fundamentales que regulan el éxito de un implante dseo utilizando
andamios porosos degradables se encuentran: la porosidad y el tamafio de los poros, el tamafio
y la forma del andamio, la interconectividad de los poros, el material y sus aditivos, asi como los
recubrimientos y tratamientos de superficies. Aunque todas estas propiedades pueden variar a
lo largo del proceso de degradacidn, lograr optimizarlas todas como resultado del proceso de
fabricacidon de los andamios antes de ser implantados, garantizaria un ajuste minimo de sus
propiedades y se reflejarian de forma satisfactoria en los procesos biolégicos de adhesion,
proliferacién y diferenciacion celular.

En virtud de las consideraciones anteriores, obtenidas a partir de resultados experimentales se
constata que, la gran cantidad de parametros relacionados con la arquitectura de la matriz o
andamio y los biomateriales que regulan en ultima instancia la biocompatibilidad, provoca que
en cada caso concreto puedan ocurrir efectos compensatorios que enmascaren la tendencia
global en el comportamiento y las dependencias entre ellos, por lo que el ensayo de degradacion
del andamio personalizado es crucial para garantizar el debido rigor en los resultados.
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