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RESUMEN 

El objeto de esta tesis es estudiar la aplicación de la impresión 3D, y 
especialmente la impresión basada en estereolitografía, al mundo de la 
Traumatología, para la creación de objetos custom-made con antibióticos 
termolábiles. La impresión 3D lleva en el campo de la sanidad diversos años, 
aplicándose en distintas especialidades y áreas de la salud con gran éxito y 
revolucionando el concepto que se tiene hoy en día de la medicina. La medicina 
de precisión es una realidad en nuestra profesión y la búsqueda del diagnóstico y 
el tratamiento individualizado forma parte de nuestra actualidad.  

La erradicación de las infecciones osteoarticulares es compleja debido a la 
dificultad de la llegada de los antibióticos al foco de infección, al biofilm que se 
genera, los defectos óseos presentes y los resultantes del tratamiento y la 
limitación del uso de antibióticos localmente. Por estos motivos las infecciones 
suponen un reto para el cirujano a la hora de plantear el tratamiento del paciente. 
Además, las opciones terapéuticas presentes no están exentas de efectos 
secundarios o de nuevas cirugías para erradicar correctamente la infección. La 
impresión 3D permitirá realizar modelos custom-made o incluso diferentes 
objetos como tornillos y placas para adaptarlos a los defectos óseos, y utilizarlos 
como sostén mecánico que permita al paciente una mayor independencia mientras 
se realiza el tratamiento de la infección. Además, permitiría la impresión de 
dispositivos para la liberación sostenida de antibióticos comparada con otros 
dispositivos o sistemas de liberación, como el cemento óseo, y finalmente 
permitirá la adición de antibióticos para el tratamiento profiláctico o dirigido 
específicamente a los microorganismos que presente el paciente. 

Para la obtención de dispositivos médicos no es apto cualquier tipo de material 
empleado en impresión 3D. Aunque las impresoras más empleadas son las de tipo 
FDM con ácido poliláctico (PLA), que debe de ser biocompatible con el paciente 
y permitir una correcta adición de antibiótico sin que se alteren sus propiedades. 
Las impresoras tipo FDM basan su impresión en un extrusor que emplea 
temperatura, que puede alterar las propiedades de antibióticos termolábiles. 

Para el desarrollo del trabajo experimental empleamos por una parte una 
impresora 3D de estereolitografía (SLA), la resina biocompatible Optoprint® 
Lumina, que ha superado las pruebas requeridas para su uso en humanos y que 
podría emplearse en los pacientes y la amoxicilina-ácido clavulánico, un 



 

 
 

antibiótico termolábil, para la fabricación de diversos modelos de piezas para la 
elución prolongada y sostenida del antibiótico. La luz ultravioleta utilizada por 
las impresoras SLA para activar la polimerización de la resina no altera las 
propiedades de la amoxicilina-clavulánico. 

Primero se estudió la compatibilidad de la mezcla entre la resina y el antibiótico. 
La mezcla se hizo con 10 g de resina y cantidades crecientes de amoxicilina-
clavulánico. Adiciones de hasta 4 g de antibiótico permitieron la correcta 
impresión de piezas reproducibles, con cantidades mayores de antibiótico se 
obtuvieron piezas poco reproducibles. Para la impresión de las piezas se 
utilizaron mezclas con 1, 1,5 y 2 g de amoxicilina-clavulánico. Posteriormente se 
diseñaron diversas piezas cilíndricas de 10 mm de diámetro y 5 mm de altura, de 
mayor a menor distribución de orificios, modelos A, B y C, respectivamente. Las 
piezas con mayor número de orificios tenían una mayor superficie de contacto 
con el líquido circundante. 

Las piezas se colocaron en tubos de ensayo a 37 ºC con 1 mL de PBS, para 
estudiar la elución de la amoxicilina-clavulánico mediante HPLC. Las piezas del 
modelo B impresas con 10 g de resina y 2 g de amoxicilina-clavulánico fueron 
las que eluyeron mayor cantidad de antibiótico, alcanzando el valor máximo el 
primer día y disminuyendo progresivamente hasta el quinto día. La elución del 
antibiótico fue proporcional a la superficie de contacto con el medio y a la 
cantidad de antibiótico añadido a la resina. El antibiótico eluido de las piezas 
poseía actividad antimicrobiana, determinada por la técnica de microdilución en 
placa, al inhibir el crecimiento de cepas Escherichia coli sensibles a amoxicilina. 
La actividad antimicrobiana mostró un perfil similar al de la elución de 
amoxicilina-clavulánico, observándose actividad hasta 2 semanas después de 
iniciada la prueba. Finalmente, el estudio mecánico mostró que las piezas 
impresas con resina y antibiótico presentaban unos adecuados valores de fuerza 
ténsil similares a las de las piezas impresas únicamente con la resina, aunque la 
resistencia disminuyó cuando se había eluido el antibiótico.  

En conclusión, los resultados de la tesis indican que el diseño de piezas con 
distintas características estructurales se puede materializar mediante impresión 
SLA con una resina biocompatible y la adición de fármacos, incluso antibióticos 
termolábiles, lo que permitirá personalizar las piezas a las necesidades del 
paciente y del traumatólogo. 

  



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

 
 

ABSTRACT 
The objective of this thesis is to investigate the application of 3D printing, 
specifically stereolithography-based printing, in the field of Traumatology. The 
focus is on creating custom-made objects with thermolabile antibiotics. 3D 
printing has been employed in healthcare for several years, significantly 
impacting various medical specialties and revolutionizing our understanding of 
medicine today. Precision medicine is now a tangible reality in our profession, 
and the pursuit of personalized diagnosis and individualized treatment is integral 
to our current practice. 

The eradication of osteoarticular infections presents a multifaceted challenge due 
to factors such as antibiotic delivery to the infection site, biofilm formation, 
existing bone defects, and treatment-related complexities. Surgeons face 
formidable decisions when devising patient treatment plans. Existing therapeutic 
options are not without side effects or the need for additional surgeries to 
effectively combat infections. 3D printing offers the possibility of creating 
custom models and various objects, including screws and plates, tailored to adapt 
to bone defects. These can serve as mechanical support, granting patients greater 
autonomy during infection treatment. Furthermore, 3D printing enables the 
production of devices for sustained antibiotic release, surpassing other delivery 
systems like bone cement. It also facilitates the incorporation of antibiotics for 
prophylactic or targeted treatment based on the patient's specific microbial 
profile. 

Not all 3D printing materials are suitable for medical devices. While the most 
used printers are FDM (Fused Deposition Modeling) printers with polylactic acid 
(PLA), biocompatibility with patients is crucial to ensure proper antibiotic 
integration without compromising its properties. FDM printers utilize 
temperature-controlled extruders, which may impact the properties of 
thermolabile antibiotics. 

In our experimental work, we employed a stereolithography (SLA) 3D printer 
with the biocompatible Optoprint® Lumina resin, which has successfully passed 
the required tests for human use. We combined it with amoxicillin-clavulanic 
acid, a thermolabile antibiotic, to print various models for prolonged and 
sustained antibiotic elution. The ultraviolet light used by SLA printers for resin 
polymerization does not alter the properties of amoxicillin-clavulanic acid. 



Initially, we investigated the compatibility between the resin and the antibiotic 
mixture. The blend consisted of 10 g of resin and increasing amounts of 
amoxicillin-clavulanic acid. Up to 4 g of antibiotic allowed for proper printing of 
reproducible pieces, while higher amounts resulted in less consistent parts. For 
printing purposes, we utilized mixtures containing 1, 1.5, and 2 g of amoxicillin-
clavulanic acid. Subsequently, we designed cylindrical pieces with diameters of 
10 mm and heights of 5 mm, labeled as models A, B, and C, respectively. Pieces 
with a greater number of holes had a larger surface area for interaction with the 
surrounding fluid. 

The specimens were placed in test tubes at 37°C with 1 mL of PBS to investigate 
the elution of amoxicillin-clavulanic acid using high-performance liquid 
chromatography (HPLC). Among the model B pieces printed with 10 g of resin 
and 2 g of amoxicillin-clavulanic acid, those eluted the highest amount of 
antibiotic. The elution reached its maximum value on the first day and gradually 
decreased until the fifth day. Antibiotic elution was directly proportional to the 
surface area in contact with the medium and the amount of antibiotic incorporated 
into the resin. The eluted antibiotic from the pieces exhibited antimicrobial 
activity, as determined by the microdilution plate technique, effectively inhibiting 
the growth of Escherichia coli strains sensitive to amoxicillin. The antimicrobial 
activity demonstrated a profile similar to that of amoxicillin-clavulanic acid 
elution, remaining active for up to 2 weeks after the start of the experiment. 

Finally, the mechanical study revealed that pieces printed with resin and 
antibiotic displayed suitable tensile strength values comparable to those of pieces 
printed solely with resin. However, resistance decreased once the antibiotic had 
been eluted. 

In conclusion, the results of this thesis indicate that designing pieces with varying 
structural characteristics can be achieved through SLA printing using 
biocompatible resin and the addition of drugs, including thermolabile antibiotics. 
This approach allows for personalized customization of pieces to meet the needs 
of both patients and orthopedic surgeons. 
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RESUM 
 
L'objecte d'aquesta tesi és estudiar l'aplicació de la impressió 3D, especialment la 
basada en estereolitografia, en el món de la Traumatologia per a la creació 
d'objectes personalitzats amb antibiòtics termolàbils. La impressió 3D ha estat 
present en el camp de la sanitat durant els últims anys, aplicant-se amb èxit en 
diferents especialitats i àrees de la salut, revolucionant el concepte actual de la 
medicina. La medicina de precisió és una realitat en la nostra professió, i la 
recerca del diagnòstic i el tractament individualitzat forma part del nostre dia a 
dia. 

L'eradicació de les infeccions osteoarticulares és complexa a causa de la dificultat 
d'arribada dels antibiòtics al focus d'infecció, el biofilm que es genera, els 
defectes ossis presents i els resultants del tractament, així com la limitació de l'ús 
d'antibiòtics localment. Per aquests motius, les infeccions representen un repte 
per als cirurgians a l'hora de plantejar el tractament del pacient. A més, les 
opcions terapèutiques actuals no estan exemptes d'efectes secundaris o de noves 
cirurgies per eradicar correctament la infecció. La impressió 3D permetrà crear 
models personalitzats o fins i tot diferents objectes com ara cargols i plaques per 
adaptar-los als defectes ossis, utilitzant-los com a suport mecànic que permeti al 
pacient una major independència durant el tractament de la infecció. A més, 
possibilitaria la impressió de dispositius per a la lliberació sostenida d'antibiòtics, 
comparada amb altres dispositius o sistemes de lliberació com el ciment òssia, i 
finalment permetria l'addició d'antibiòtics per al tractament profilàctic o dirigit 
específicament als microorganismes presents en el pacient. 

Per a l'obtenció de dispositius mèdics, no qualsevol material utilitzat en la 
impressió 3D és adequat. Tot i que les impressores més comunes són les de tipus 
FDM amb àcid polilàctic (PLA), aquest material ha de ser biocompatible amb el 
pacient i permetre una correcta incorporació d'antibiòtics sense alterar les seves 
propietats. Les impressores FDM es basen en un extrusor que utilitza 
temperatura, la qual cosa pot afectar les propietats dels antibiòtics termolàbils. 

En el desenvolupament del treball experimental, vam utilitzar una impressora 3D 
d'estereolitografia (SLA), la resina biocompatible Optoprint® Lumina, que ha 
superat les proves requerides per al seu ús en éssers humans. A més, vam emprar 
amoxicil·lina-àcid clavulànic, un antibiòtic termolàbil, per a la fabricació de 
diversos models de peces per a l'elució prolongada i sostenida de l'antibiòtic. La 
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llum ultraviolada utilitzada per les impressores SLA per activar la polimerització 
de la resina no altera les propietats de l'amoxicil·lina-àcid clavulànic. 

Primerament, es va estudiar la compatibilitat de la mescla entre la resina i 
l'antibiòtic. La mescla es va realitzar amb 10 g de resina i quantitats creixents 
d'amoxicil·lina-àcid clavulànic. Addicions de fins a 4 g d'antibiòtic van permetre 
la correcta impressió de peces reproduïbles, mentre que quantitats majors 
d'antibiòtic van donar lloc a peces poc reproduïbles. Per a la impressió de les 
peces, es van utilitzar mescles amb 1, 1,5 i 2 g d'amoxicil·lina-àcid clavulànic. 
Posteriorment, es van dissenyar diverses peces cilíndriques de 10 mm de diàmetre 
i 5 mm d'altura, amb una distribució d'orificis que anava de major a menor, 
models A, B i C, respectivament. Les peces amb major nombre d'orificis 
presentaven una superfície de contacte més gran amb el líquid circumdant. 

Les peces es van col·locar en tubs d'assaig a 37 ºC amb 1 mL de PBS per estudiar 
l'elució de l'amoxicil·lina-àcid clavulànic mitjançant HPLC. Les peces del model 
B, impreses amb 10 g de resina i 2 g d'amoxicil·lina-àcid clavulànic, van ser les 
que van eluir una major quantitat d'antibiòtic, arribant al valor màxim el primer 
dia i disminuint progressivament fins al cinquè dia. L'elució de l'antibiòtic va ser 
proporcional a la superfície de contacte amb el medi i a la quantitat d'antibiòtic 
afegit a la resina. L'antibiòtic eluït de les peces mostrava activitat antimicrobiana, 
determinada mitjançant la tècnica de microdilució en placa, inhibint el 
creixement d'Escherichia coli sensibles a l'amoxicil·lina. Aquesta activitat 
antimicrobiana va mantenir-se fins a 2 setmanes després d'iniciar la prova. 
Finalment, l'estudi mecànic va mostrar que les peces impreses amb resina i 
antibiòtic presentaven uns valors adequats de força tènsil similars a les de les 
peces impreses únicament amb la resina, encara que la resistència va disminuir 
quan s'havia eluït l'antibiòtic. 

En conclusió, els resultats de la tesi indiquen que el disseny de peces amb 
diferents característiques estructurals es pot materialitzar mitjançant impressió 
SLA amb una resina biocompatible i l'addició de fàrmacs, inclús antibiòtics 
termolàbils, la qual cosa permetrà personalitzar les peces a les necessitats del 
pacient i del traumatóleg. 
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1.1 LAS INFECCIONES OSTEOARTICULARES 

1.1.1 HISTORIA DE LAS INFECCIONES OSTEOARTICULARES 

La infección osteoarticular no es un concepto de novo, sino que se remonta a hace 

miles de años, cuando ya en un fémur de un Homo erectus se observó 

osteomielitis. Se han descrito casos de infección osteoarticular en los 

Neandertales hace 50.000 años, al encontrarse hallazgos de osteomielitis en una 

clavícula en una región cercana a Irak (1).  

Ya Celsus en la Antigua Roma describió la importancia de realizar un correcto 

desbridamiento óseo hasta obtener hueso vivo viable, es decir, sangrante. A esto 

se le conoce hoy en día como signo de sal y pimienta, y es uno de los objetivos 

principales del tratamiento (2).  

Con la llegada de las guerras con armas de fuego, apareció el concepto de 

osteomielitis postraumática, consecuencia de las fracturas abiertas por los 

disparos de las armas. El barón Larrey, un cirujano que luchaba en el ejército de 

Napoleón, realizó más de 200 amputaciones de piernas en lesiones por arma de 

fuego como tratamiento de las fracturas, para prevenir la infección (3). 

El concepto del secuestro óseo lo definió John Hunter tras realizar diversos 

experimentos en animales en el siglo XVIII. Posteriormente, Louis Pasteur 

descubrió en el siglo XIX la principal bacteria causal de la osteomielitis: el 

Staphylococcus aureus (4). La revolución definitiva llegó con Alexander 

Flemming en el siglo XX cuando descubrió la penicilina. Con este hallazgo 

consiguió que la mortalidad por osteomielitis hematógena bajara de un 20% a 

menos de un 3% (5). 

Hans Wilhelm Buchholz, un cirujano con amplia experiencia en el campo de las 

prótesis articulares describió cómo había reducido la tasa de las infecciones 
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protésicas cuando realizaba una prótesis total de cadera, gracias a añadir 

gentamicina al cemento que empleaba para fijar los vástagos de las prótesis (6). 

Poco después, en 1972, Klaus W. Klemm creó las bolas de gentamicina junto con 

cemento óseo o polimetilmetacrilato (PMMA) que aplicaba en el hueso medular 

de los pacientes tras realizar el desbridamiento, convirtiéndose en la primera 

administración de antibiótico local en un defecto óseo (7). 

A pesar de los grandes avances y revoluciones terapéuticas que se han ido 

desarrollando a lo largo de la historia, actualmente la infección osteoarticular 

sigue representando un reto para el cirujano debido al aumento de resistencias de 

los microorganismos frente a los antibióticos, la dificultad para realizar un 

correcto diagnóstico, los defectos óseos resultantes y la afectación de partes 

blandas secundaria a la infección, constituyendo un conjunto de enfermedades 

difíciles de erradicar. 

1.1.2 EL TEJIDO ÓSEO Y SUS PROPIEDADES 

El hueso es un tejido conectivo que forma la estructura del esqueleto, y que 

proporciona protección y soporte, dando sostén al sistema locomotor. El tejido 

óseo se constituye principalmente por células y matriz ósea.  

- Matriz ósea: la matriz del tejido óseo se compone esencialmente de 

colágeno tipo 1 y sustancias fundamentales, que son las que proporcionan 

elasticidad y fuerza. Esto es importante por las propiedades mecánicas 

que posee el hueso y que se intenta reproducir en sustitutos óseos para 

mantener la resistencia en un defecto óseo(8). 

Entre de las células del tejido óseo, se encuentran: 

- Células osteógenas: son las osteoprogenitoras, y dependiendo de la 

concentración de oxígeno de su ambiente se diferencian en células 
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osteógenas cuando la concentración es alta o en células condrógenas 

cuando la concentración de oxígeno es baja. 

- Osteoblastos: se sitúan en la superficie externa del hueso y son los 

responsables de producir la sustancia intercelular. Así mismo, depositan 

en el osteoide fosfato y carbonato cálcico, que constituye la matriz 

inorgánica. 

- Osteocitos: son osteoblastos atrapados en la matriz ósea. El osteocito es 

esencial para mantener el intercambio de nutrientes entre el tejido óseo y 

los vasos sanguíneos. 

- Células de estirpe monocítica: dentro de este subtipo se encuentran los 

osteoclastos, que se encargan de la remodelación y resorción ósea (9). 

Entre las propiedades que presenta el hueso cabe destacar (10):  

- Capacidad de regeneración: el tejido óseo es capaz de regenerarse 

frente a las agresiones externas (fractura) como también internas.  

- Vascularización: el tejido óseo posee una rica vascularización, 

esencialmente gracias al periostio, que está sumamente vascularizado e 

inervado. El hueso esponjoso presenta mayor vascularización, menor 

porcentaje de matriz inorgánica y mayor fluido extravascular que el 

hueso cortical (11). Con respecto a los sistemas de Havers, se encuentran 

en el hueso compacto o denso, donde las laminillas óseas se disponen de 

forma concéntrica a los vasos de su interior. Posee escaso tejido 

conjuntivo, y los vasos sanguíneos de osteonas adyacentes realizan 

comunicaciones laterales por conductos que se denominan conductos de 

Volkman. Un conjunto de sistemas de Havers forma un sistema 

Haversiano, y son las unidades principales del hueso. La disposición de 
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los sistemas de Havers es uno de los motivos por los que la penetración 

del antibiótico dentro del tejido óseo es difícil (8). 

- Resistencia y dureza: el hueso presenta alta resistencia gracias al calcio 

y fósforo que forman la parte principal de su matriz extracelular y del 

soporte estructural básico del cuerpo humano. 

A pesar de las propiedades del tejido óseo, la penetración del antibiótico es 

dificultosa debido a: 

- Vascularización: aunque el hueso posee una alta red vascular, la 

velocidad del flujo sanguíneo es mucho más lenta que en otros tejidos, 

limitando la llegada y disponibilidad del antibiótico. Esto puede 

observarse en antibióticos con poca penetración tisular, como la 

vancomicina (12). 

- pH y carga eléctrica: el pH del hueso es ligeramente alcalino con carga 

eléctrica negativa en la superficie, por lo que supone una barrera para la 

penetración de antibióticos con carga negativa. En un medio alcalino las 

quinolonas tienen carga negativa (13). 

- Barrera física: la matriz extracelular sólida del hueso está altamente 

mineralizada por lo que dificulta la difusión del antibiótico. Por ejemplo, 

la vancomicina es un antibiótico con una estructura molecular muy 

grande que, aunque útil para el tratamiento de las infecciones por Gram 

+, no llega con facilidad a la matriz ósea. 

- Actividad celular: los osteoblastos y osteoclastos activos secretan 

sustancias que pueden disminuir la penetración del antibiótico dentro del 

hueso. 

- Secuestro óseo: debido a la necrosis del hueso, en las infecciones 

osteoarticulares se forma una zona de tejido óseo muerto que perpetúa la 

infección y dificulta la entrada del antibiótico (14,15). 
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El hueso necrótico es una de las principales causas que dificultan la erradicación 

de la infección osteoarticular. La afectación del periostio disminuye la irrigación 

ósea, produciendo isquemia y necrosis del hueso. Debido a las adhesinas y las 

bacterias, se produce la formación de biofilm que es la principal causa de 

perpetuación de las infecciones crónicas. Las bacterias estacionarias acaban 

produciendo trombosis e isquemia ósea. Esto lleva a la activación de los 

osteoclastos con osteopenia secundaria, mientras que la activación osteoblástica 

lleva a la formación de hueso nuevo (también llamado involucro). Finalmente, se 

produce la cloaca, cuando el involucro acaba fistulizando con la consecuente 

salida de material purulento. En ocasiones es difícil realizar un correcto 

desbridamiento óseo y frecuentemente queda un defecto óseo, de ahí la 

importancia de poseer sistemas que permitan restaurar dicho defecto óseo y que 

permitan la liberación local de antibiótico (16,17). 

1.1.3  EPIDEMIOLOGÍA Y MORBIMORTALIDAD DE LAS 
INFECCIONES OSTEOARTICULARES 

A pesar de los avances en prevención y control en la cirugía para evitar la 

infección, la infección quirúrgica sigue siendo una complicación catastrófica no 

resuelta. La mayoría de las infecciones osteoarticulares precoces son 

consecuencia de una contaminación intraoperatoria (18,19). La prótesis total de 

rodilla (PTR) tiene una tasa de infección profunda que oscila del 0,86% hasta el 

2,5% (20). Se estima que en 2030, de mantenerse dichas cifras, la tasa de 

infección tras PTR será de entre 40.000 y 80.000 pacientes por año (21). 

Los motivos principales del aumento de incidencia son la longevidad de la 

población, el aumento de prótesis implantadas y la resistencia a antibióticos que 

presentan ciertos microorganismos, como el Staphylococcus aureus. La 

bacteriemia es tanto causa como consecuencia de la propia infección 

osteoarticular. Cabe destacar además que existe un aumento de las revisiones de 

prótesis, de hasta un 35% en la última década en Estados Unidos. Esto va 
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asociado a un aumento, de hasta 3 veces, de la probabilidad de sufrir infección de 

prótesis en una cirugía de revisión comparado con la cirugía primaria de prótesis 

de rodilla (22–24). 

Entre las estrategias principales de prevención de infección se encuentra la 

profilaxis antimicrobiana sistémica y local (25). Esta estrategia lleva aplicándose 

desde 1960 y sigue recomendándose en las guías clínicas actuales, empleándose 

antibióticos como la cefazolina, cuando se realiza una intervención quirúrgica. 

Sin embargo, a pesar de estas medidas antibióticas sistémicas y locales enfocadas 

a reducir la tasa de infección, la incidencia de infección sigue siendo elevada (26). 

El riesgo asociado de complicaciones y riesgo de fracaso aumenta en estos 

pacientes, especialmente cuando la causa es séptica (27). Se ha estimado que las 

infecciones de PTR tras recibir un recambio en dos tiempos presentan una 

mortalidad de un 4,3% y a los 5 años de un 21,6% (28). En el caso del 

desbridamiento, antibiótico, irrigación y retención del polietileno (DAIR) la 

mortalidad varía entre un 2-7% (29,30), del recambio en un tiempo varía entre un 

4,4-11,4% (31,32) y del recambio en dos tiempos varía entre un 3-25,7% (27,31). 

Con respecto a la osteomielitis, los pacientes con osteomielitis crónica presentan 

una mayor mortalidad con una incidencia de 2,29/10.000 por habitante, y 

especialmente en pacientes mayores de 85 años (33). En el caso de la artritis 

séptica, los pacientes geriátricos tienen una mayor mortalidad, incrementándose 

un 1,5% especialmente en el caso de pacientes mayores de 85 años (34). 

1.1.4  IMPACTO ACTUAL DE LAS INFECCIONES 
OSTEOARTICULARES 

Las infecciones osteoarticulares suponen un gasto económico y de recursos 

hospitalarios muy importante, debido a la complejidad de realizar el diagnóstico 

y la dificultad de erradicación, requiriendo de más cirugías, material específico 

para cubrir los defectos óseos que deja la infección, mayor estancia hospitalaria 
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y tratamiento antibiótico prolongado (35). Según el registro de Estados Unidos, 

la estancia media hospitalaria para una revisión de infección de prótesis de rodilla 

es de 7,5 días, con un coste aproximado de 25.692 $ (36). En el registro 

australiano el coste aproximado anual de las revisiones de PTR alcanza los 566 

millones de dólares (37). Los costes asociados al tratamiento de la osteomielitis 

han excedido los 1,62 billones de dólares en 2020 (36) con un coste medio 

aproximado por paciente que oscila entre 17.000-150.000 $ según el Consenso 

de Infecciones Musculoesqueléticas de 2018 (38). Además, el coste de la 

infección de PTR causado por Staphylococcus aureus resistente a meticilina se 

ha incrementado un 60% comparado al sensible a meticilina (35). Por lo que es 

importante disponer de estrategias profilácticas y terapéuticas frente a las 

infecciones osteoarticulares. 

1.1.5 FACTORES DE RIESGO DE INFECCIÓN 
OSTEOARTICULAR 

Entre los factores de riesgo asociados a la infección osteoarticular se encuentran 

las cirugías previas en la localización afecta, obesidad, insuficiencia renal 

crónica, tabaquismo, malnutrición, artropatía inflamatoria, inmunodeficiencia 

grave, y diabetes mellitus. La diabetes mellitus aumenta el riesgo en hasta 3,23 

veces de sufrir infección, la obesidad, aumenta el riesgo en 1,5 veces de sufrir 

infección profunda (39,40) y de 2,2 veces de padecer infecciones superficiales 

(41). Conocer los factores de riesgo es de vital importancia para aumentar las 

estrategias de prevención de infección y de aplicación de dispositivos con 

liberación de antibiótico local para reducir la incidencia de infección, sea 

mediante tornillos impregnados de antibiótico con liberación local o bien 

implantes biológicos custom-made (42). 
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1.1.6 TIPOS Y CARACTERÍSTICAS DE INFECCIONES 
OSTEOARTICULARES  

Existen múltiples sistemas de prevención y tratamiento de la infección 

osteoarticular mediante liberación de antibiótico local, siendo las infecciones de 

prótesis, las asociadas al tratamiento de fracturas, así como las osteomielitis, las 

que mayor emplean esta forma de tratamiento local. Entre las diferentes 

infecciones osteoarticulares que se engloban dentro de este gran grupo tenemos: 

1.1.6.1 ARTRITIS SÉPTICA NATIVA 

La artritis séptica es una infección de la articulación nativa. La localización más 

frecuente es la rodilla (50%), seguida de la cadera (25%) y el hombro (15%) (43). 

La vía de infección más frecuente es la hematógena. La importancia de su 

diagnóstico precoz radica en la alta capacidad de destrucción del cartílago 

articular que poseen los microorganismos. Esto es debido a la osteólisis 

subcondral que secundariamente predispone a la artrosis (44). El tratamiento de 

las artritis sépticas requiere de antibioterapia intravenosa de larga duración. Sin 

embargo, debido a la baja penetrancia articular del antibiótico, se requiere 

desbridamientos seriados en muchas ocasiones para conseguir resolver la 

infección. A pesar de un correcto tratamiento, un 25-50% de los pacientes tendrán 

algún tipo de secuelas, entre las que se encuentran rigidez y artrosis precoz, 

requiriendo de cirugías posteriores para solucionar dicha complicación (45). 

1.1.6.2 INFECCIONES ASOCIADAS A LAS FRACTURAS 

Las infecciones asociadas a las fracturas engloban dos subgrupos: las infecciones 

de las fracturas abiertas y las infecciones de material de osteosíntesis (46). La 

incidencia es variable, yendo desde un 1% hasta un 30%. Entre los principales 

factores de riesgo se encuentra la afectación de partes blandas, las fracturas 

abiertas (mayor riesgo cuanto mayor sea el grado de fractura abierta según 

Gustilo y Anderson), la localización en la tibia, la lesión vascular asociada y las 
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fracturas por alta energía (47,48). La infección asociada a fractura se da 

esencialmente por vía exógena. 

Con respecto a las infecciones de material de osteosíntesis cabe destacar la 

capacidad de los microorganismos de adherirse al propio material de osteosíntesis 

(clavo intramedular, placas, tornillos, etc.), produciendo el inicio de la infección. 

Su tratamiento y las secuelas postoperatorias varían de la fase en la que se 

encuentre la infección y el defecto óseo residual. En muchas ocasiones, 

dependerá de si la fractura está curada, y si el implante es estable, para tomar una 

decisión con respecto al tratamiento(49). Debido a la afectación de partes blandas 

y la facilidad de colonización por patógenos habituales de los microorganismos, 

es de utilidad desarrollar estrategias de sistemas de liberación antibiótico in situ, 

como tornillos y placas para el tratamiento de estas fracturas, para disminuir la 

incidencia de estas complicaciones. 

1.1.6.3 OSTEOMIELITIS 

La osteomielitis es la infección del tejido óseo, y se clasifica dependiendo del 

inicio de la clínica en aguda, subaguda y crónica (50). La osteomielitis crónica 

tiene presencia de biofilm maduro y además tiene hueso necrótico asociado 

(también llamado secuestro). Los problemas esenciales de las osteomielitis 

crónicas es el defecto óseo residual consecuente de la reabsorción ósea y tras el 

tratamiento quirúrgico y la presencia de hueso necrótico (17). 

En las osteomielitis es de vital importancia el estado local de las partes blandas y 

las comorbilidades sistémicas asociadas. En estos pacientes es esencial una 

estrategia más agresiva dado que las probabilidades de curación disminuyen, a 

pesar de los dispositivos con liberación de antibiótico local existentes hoy en día 

(51,52). 
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1.1.6.4 PSEUDOARTROSIS SÉPTICA 

Definimos como pseudoartrosis cuando no existe una unión de la fractura después 

de 9 meses de evolución, o bien si tras 3 meses se asocia dolor en el foco de 

fractura o pérdida de funcionalidad. A parte del retraso de consolidación existe 

también infección asociada (53). La tasa de pseudoartrosis séptica supone hasta 

el 20% del total de las pseudoartrosis, subestimándose en muchas ocasiones la 

infección subyacente (54). La localización más frecuente es la tibia, con una 

incidencia de 55 por cada 1000 pseudoartrosis (55) y presenta un pico de edad de 

25-44 años. Para su correcto tratamiento se requiere de desbridamientos radicales 

de los tejidos óseos, junto con una correcta estabilización del defecto óseo 

resultante, un tratamiento antibiótico intravenoso, una correcta cobertura cutánea 

y posteriormente la reconstrucción del defecto óseo. Actualmente se emplean 

fijadores externos y otras estrategias terapéuticas para tratar esta compleja 

enfermedad, pero no están exentas de alta tasa de complicaciones y morbilidad 

elevada (54). 

1.1.6.5 INFECCIÓN DE PRÓTESIS ARTICULAR (IPA) 

La infección de prótesis supone una complicación grave y la más temida en las 

cirugías de reemplazo articular. Se estima que la IPA es la complicación más 

frecuente en las prótesis de rodilla en los 2 primeros años, con una incidencia de 

aproximadamente un 10-22% (56). Esta probabilidad se dispara en las cirugías 

de revisión de prótesis, llegando hasta un 10% en las prótesis de cadera que se 

recambian (57,58). 

Existen diferentes vías de infección de prótesis, entre las que se incluye la 

inoculación directa, la transmisión por continuidad y la siembra hematógena. La 

inoculación directa durante la intervención quirúrgica es una causa a tener en 

cuenta, a pesar de las medidas estrictas de esterilidad y de asepsia. La inoculación 
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por siembra hematógena es la causa principal de las infecciones hematógenas 

agudas, y se puede dar incluso años después de la cirugía. 

Normalmente los microorganismos asociados a las infecciones hematógenas 

poseen alta virulencia y en pocas ocasiones son polimicrobianas (59). El foco 

principal de las infecciones hematógenas suele ser el sistema cardiovascular 

(30%) seguido de las partes blandas y la piel (22%) y la cavidad oral (22%) (60). 

Una de las clasificaciones más empleadas de las infecciones de prótesis es la de 

Tsukayama, que las divide en: 

- Infección postquirúrgica precoz: supone aproximadamente el 35% de 

todas las IPA. Se manifiesta en el primer mes tras la cirugía, pudiendo dar 

una clínica muy llamativa, con fiebre y dolor articular, o bien insidiosa, con 

drenaje constante de la herida quirúrgica. Se asocia a infección 

intraoperatoria, es por ello, que las estrategias de prevención de la infección 

del sitio quirúrgico son esenciales (18). 

- Infección crónica tardía: supone aproximadamente el 50% del total de las 

IPA. Se da a partir del segundo mes de la cirugía, con clínica insidiosa, 

siendo difícil de diagnosticar. El principal problema es el defecto óseo 

resultante junto con la infección. 

- Infección hematógena aguda: está asociada a bacteriemia con foco 

infeccioso. Supone aproximadamente el 10% de las IPA (56). En este caso, 

la baja penetración del antibiótico sistémico donde está implantada la 

prótesis supone el mayor desafío. 

- Cultivos intraoperatorios positivos: un 5% del total de las IPA se 

diagnostican con cultivos positivos (61). 

Las opciones de tratamiento en las IPA son variables dependiendo de la 

evolución, la clínica y el tiempo. En las formas agudas el tratamiento consiste en 

un desbridamiento, retención de los componentes implantados y lavado 
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exhaustivo (llamado DAIR), y en las formas crónicas o tardías, se puede realizar 

un recambio en un tiempo (en un mismo acto quirúrgico se retira la prótesis y se 

coloca una nueva) o bien en dos tiempos (se retira la prótesis, se mantiene un 

tiempo el “espacio” sin la prótesis y posteriormente se implanta una nueva 

prótesis) (62). 

En líneas generales, el DAIR se emplea en los primeros 3 meses tras la 

implantación de la prótesis o bien cuando los síntomas de la infección protésica 

aguda son menores a 4 semanas, dado que se ha observado que a partir de este 

tiempo la tasa de fracaso del DAIR es extremadamente elevada. El éxito del 

DAIR va en un rango desde un 20% hasta un 82% (29). Esta variabilidad supone 

la necesidad de desarrollar dispositivos que permitan aumentar de forma local la 

liberación de antibiótico mientras se resuelve el proceso infeccioso (30,63). 

En el caso de que no se pueda realizar el DAIR se requerirá realizar una cirugía 

en un tiempo o en dos tiempos (64). En el recambio en un tiempo, las tasas de 

éxito varían entre un 75% y 95% dependiendo del estudio consultado (65,66). La 

tasa de fracaso se asocia a infección polimicrobiana, a infección por 

Staphylococcus aureus resistente a meticilina y por el Staphylococcus 

epidermidis (67). En el caso de recambio en dos tiempos la tasa de éxito del 

recambio en dos tiempos varía entre un 70-100% (32,67,68). 

Como en otras infecciones osteoarticulares, la infección crónica puede producir 

pérdida de stock óseo o defectos óseos que deben ser reconstituidos. A pesar de 

realizar un correcto tratamiento de las infecciones de prótesis, las tasas de 

reinfección suelen ser elevadas, llegando en algunas series hasta un 40% (38). 

1.1.7 MICROORGANISMOS CAUSALES 

Entre los microorganismos causales que producen infección osteoarticular más 

frecuentemente se encuentran los del género Staphylococcus, que son el agente 

causal del 60% de las infecciones osteoarticulares. Los gérmenes más 
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frecuentemente encontrados dentro de los Staphylococcus son los coagulasa 

negativo (40%), seguidos de cerca por el Staphylococcus aureus (25%). Les 

siguen los Enterococcus, Streptococcus y los bacilos gram negativos, que 

suponen un 10%. Menos frecuentes son las infecciones osteoarticulares causadas 

por hongos y micobacterias. (69,70). Debido a los microorganismos existentes y 

a la limitación de antibióticos aplicables en un espaciador, son necesarios otros 

materiales y sistemas que permitan mantener el espacio articular mediante el uso 

de antibióticos dirigidos a los patógenos (71). 

1.1.8 EL BIOFILM 

La principal dificultad para erradicar las infecciones osteoarticulares reside en el 

biofilm, presente en las fases subagudas y crónicas (11). El biofilm está 

compuesto por microorganismos, que crecen gracias a una matriz extracelular de 

polisacáridos (que supone aproximadamente el 90% del biofilm) y que se adhiere 

a superficies vivas o inertes (72). El biofilm se adhiere con facilidad al material 

inerte, como por ejemplo prótesis, material de osteosíntesis o también al hueso 

muerto (73). Este proceso puede desarrollarse y completarse en 18 horas. El 

tiempo de evolución de la infección puede determinar la maduración del biofilm, 

estando muy desarrollado en enfermedades crónicas (74). 

El biofilm posee diferentes etapas de crecimiento, que se subdividen 

esencialmente en 4: la adherencia primaria, la formación temprana del biofilm, la 

etapa de maduración y la dispersión. Dentro de la estructura de biofilm existen 

dos tipos de bacterias: las planctónicas o en crecimiento activo, y las 

estacionarias, sin crecimiento y en un estado de reposo (11,75). 

El biofilm es una barrera contra los antibióticos, por lo que se requieren mayores 

dosis para ser efectivos contra la infección (72). La tolerancia antibiótica sucede 

porque el antibiótico tiene mayor actividad sobre las bacterias en estado 

planctónico, y una actividad baja o incluso nula en las bacterias en estado 
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estacionario. Parte de la tolerancia a los antibióticos, con la posterior resistencia 

secundaria, es consecuencia del intercambio del material genético entre las 

bacterias (74). Existe una capacidad de siembra a distancia de las bacterias del 

biofilm, con expansión y cronicidad dentro del mismo, ya que las bacterias 

poseen enzimas proteolíticas en su interior que degradan al antibiótico. Se ha 

demostrado que se requiere incluso concentraciones 100 veces mayores de 

antibiótico para que tenga actividad antimicrobiana contra el biofilm (76). Para 

erradicar el biofilm, se requieren de antibióticos específicos contra el biofilm, 

como son la rifampicina (77) y las quinolonas, especialmente el ciprofloxacino 

(78). Sin embargo, el proceso madurativo del biofilm depende del factor tiempo, 

por ello la prevención de su formación es clave durante sus primeros días 

mediante estrategias de profilaxis antibiótica local dirigidas (79). 

1.1.9 DIAGNÓSTICO DE LAS INFECCIONES ARTICULARES 

Las infecciones osteoarticulares suponen un reto diagnóstico para el 

traumatólogo, debido a que en muchas ocasiones suelen ser infecciones causadas 

por gérmenes de baja virulencia como el Staphylococcus epidermidis o el 

Cutibacterium acnes (80). Hay ciertos puntos en común en el diagnóstico de la 

infección, como la necesidad de tomar como mínimo 4-5 muestras del tejido 

intraoperatorio para realizar un correcto diagnóstico. Cuando exista material de 

osteosíntesis o bien una prótesis, la sonicación ayudará a aumentar la rentabilidad 

diagnóstica (11). 

Con respecto a los criterios diagnósticos dependiendo del tipo de infección 

osteoarticular tenemos: 

- Artritis séptica: La presencia de más de 20.000 leucocitos/µL es sugestivo 

de infección. La probabilidad de infección aumentará en más de un 70% si 

hay más de 50.000 leucocitos/µL en el líquido (44). 
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- Osteomielitis: El diagnóstico de las osteomielitis crónicas es complejo. Se 

requiere combinar los hallazgos de la clínica, como los radiológicos, 

histológicos y de laboratorio. La fístula es un hallazgo frecuente y recurrente 

en las osteomielitis crónicas (53). 

- Infección asociada al tratamiento de las fracturas: Entre los criterios 

mayores se encuentra la presencia de trayecto fistuloso, dehiscencia de 

herida quirúrgica, exposición de material de osteosíntesis o secreción 

purulenta (81). 

- Pseudoartrosis séptica: Se requiere, por una parte más de 9 meses de 

ausencia de consolidación para definirlo como pseudoartrosis, y 

posteriormente, uno de los criterios mayores que son trayecto fistuloso o 

exposición de la fractura/material de osteosíntesis, drenaje purulento de la 

herida o presencia de pus durante la cirugía, aislamiento de un 

microorganismo en dos o más muestras de los tejidos profundos, o presencia 

de microorganismos en tejido profundo (54). 

- Infecciones de prótesis articulares: El diagnóstico de la infección crónica 

se vuelve un reto debido a la dificultad de diferenciarlo de un aflojamiento 

aséptico. Tendremos en cuenta si el paciente cumple uno de los criterios 

mayores, como la presencia de fístula o drenaje purulento (82). El cultivo 

solo detecta las bacterias planctónicas, a diferencia de lo que ocurre en el 

biofilm, donde la mayoría de las bacterias se encuentran en estado 

estacionario. Cuando se realice una artrocentesis en una infección crónica un 

recuento de más de 1.000 leucocitos/µL nos darán una probabilidad baja de 

tener IPA crónica, a diferencia del recuento de más de 3.000 leucocitos/µL, 

en el cual aumentarán las probabilidades notablemente (56). 
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 1.1.10 TRATAMIENTO 

1.1.10.1 ANTIBIOTERAPIA DE LAS INFECCIONES 
OSTEOARTICULARES 

A la problemática previamente descrita se le añade el limitado número de 

antibióticos que se pueden emplear. En muchas ocasiones la antibioterapia 

requiere de un tratamiento mínimo de 6 semanas con una duración variable, 

dependiendo del germen, la infección osteoarticular y las resistencias (68). El 

éxito del tratamiento antibiótico frente a una infección osteoarticular se concreta 

por la actividad antimicrobiana y la capacidad de penetración dentro del hueso, 

siendo fundamental para que las concentraciones de antibiótico tengan acción 

frente a los patógenos y, a ser posible, frente al biofilm presente (49). Para ello, 

se emplea la combinación de antibioterapia sistémica junto con tratamiento 

quirúrgico. La antibioterapia no se emplea únicamente como tratamiento de las 

infecciones osteoarticulares, sino también como prevención de la infección 

quirúrgica (83). 

Un correcto tratamiento sistémico dirigido a la erradicación de la infección 

osteoarticular debe de tener buena penetración tisular, alta ratio de 

concentraciones locales, baja tasa de resistencias, actividad antibiofilm y buena 

tolerancia (15). 

Debido a la dificultad del antibiótico para penetrar en el tejido óseo, el aumento 

de resistencias bacterianas a los tratamientos antibióticos, la poca efectividad de 

la mayoría de los antibióticos frente a bacterias planctónicas/biofilm y que 

además el antibiótico sea bien tolerado, el tratamiento de las infecciones 

osteoarticulares es complejo. De hecho, se requiere de altas dosis de antibiótico 

de forma local para permitir que las concentraciones in situ sean terapéuticas. 

Entre los antibióticos locales que se emplean con más frecuencia se encuentran: 
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- Sulfato de gentamicina: es un aminoglucósido con actividad bactericida. 

Principalmente tiene actividad frente a bacterias gram + y gram - 

(Staphylococcus spec, Escherichia coli, Pseudomonas, Enterobacter, 

Klebsiella y Proteus) (7). 

- Sulfato de tobramicina: es un aminoglucósido con actividad bactericida. 

Tiene actividad frente a bacterias gram + y gram – (tiene actividad frente a 

las mismas bacterias que la gentamicina) (12).  

- Hidrocloruro de clindamicina: es una lincosamida con actividad 

bacterostática y bactericida. Tiene actividad frente a bacterias gram + y gram 

– (Streptococcus, Staphtylococcus, y anaerobios) (84). 

- Hidrocloruro de vancomicina: es un glucopéptido bactericida. Tiene 

actividad frente a bacterias gram + (Staphylococcus spec, Staphylococcus 

aureus resistente a la meticilina y Staphyloccocus epidermidis resistente a la 

meticilina) (12).  

- Eritromicina: es de la familia de los macrólidos con efecto bacteriostático. 

Tiene actividad frente a bacterias gram + (Streptococcus y Staphylococcus) 

y anaerobios (Corynebacterium) (85). 

- Sulfato de colistina: es de la familia de los polipéptidos, es bactericida, al 

cambiar la permeabilidad citoplasmática de las membranas bacterianas y es 

activo frente a bacterias gram – (como por ejemplo Pseudomonas) (86). 

Existen antibióticos que son empleados de forma intravenosa para la infección 

osteoarticular pero no pueden emplearse de forma local, como la amoxicilina-

ácido clavulánico. Ésta se emplea en múltiples ocasiones como tratamiento de la 

espondilodiscitis, osteomielitis o artritis en niños, en aquellos microorganismos 

sensibles, pudiendo secuenciarse posteriormente a tratamiento oral (87), e 

incluso como línea inicial de tratamiento en el caso de artritis séptica del adulto 

(88). Sin embargo, no puede emplearse de forma local (89), debido a que es un 

antibiótico termolábil (16). 
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1.1.10.2 TRATAMIENTO QUIRÚRGICO DE LAS INFECCIONES 
OSTEOARTICULARES 

El tratamiento de todas las infecciones osteoarticulares tiene en común que existe 

déficit óseo debido a la necrosis del tejido, a la necesidad de eliminar el tejido 

muerto para la erradicación de la infección y también a la pérdida de stock óseo 

causado por la propia cirugía, requiriendo en ocasiones de múltiples 

intervenciones para suplir el déficit óseo. Cuando existe carencia ósea, el 

traumatólogo tiene grandes limitaciones a la hora de aplicar las distintas armas 

terapéuticas, dificultando en muchas ocasiones el tratamiento. Entre los 

problemas existentes se encuentra el tamaño de hueso a suplir, la ausencia de 

consolidación y la tasa de infecciones (49). En general, existen diferentes 

opciones para intentar erradicar la infección y solventar el déficit de stock óseo, 

que se irán desarrollando en los siguientes apartados.  

TRATAMIENTO “IN SITU” DE LA INFECCIÓN 

- SISTEMAS DE LIBERACIÓN DE ANTIBIÓTICO 

Con respecto a los sistemas de liberación de antibiótico, existen diferentes 

opciones para inhibir el crecimiento de microorganismos localmente. El sistema 

ideal de liberación de antibiótico no ha sido aún descrito, dado que existen 

múltiples factores a tener en cuenta en la liberación del medicamento, entre los 

que se encuentra la tasa de elución del antibiótico. Los materiales empleados para 

la liberación local del antibiótico deben de ser fáciles de retirar y manipulables, 

además de no producir toxicidad ni reacción inmunológica (85). 

- SUPERFICIES Y RECUBRIMIENTOS 

RECUBRIMIENTO DE PRÓTESIS: MATERIALES 

La plata es un recubrimiento prometedor debido a su gran espectro frente a 

bacterias planctónicas, tanto gram + como gram - (90). La capacidad 
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antibacteriana de la plata dependerá de la cantidad de cationes de plata que 

interfieran con la membrana de las bacterias. Los cationes de plata en un medio 

acuoso contribuyen a formar radicales de oxígeno que son dañinos para las 

bacterias. La mezcla de hidroxiapatita y plata ha demostrado inhibir la adhesión 

de bacterias como Pseudomona aeruginosa o Staphylococcus epidermidis 

(79,91). Estos recubrimientos se han estudiado en pacientes con megaprótesis y 

se han comparado con recubrimientos únicamente de titanio, observándose menor 

tasa de infección en las prótesis en las que había un recubrimiento conjunto con 

plata (17% versus 9%) (92). A pesar de estos resultados prometedores, se 

desconocen los efectos de estos recubrimientos frente al biofilm, la cinética de 

liberación, la posible toxicidad sobre las células del hueso o las reacciones 

alérgicas/efectos secundarios sobre el paciente (93). 

RECUBRIMIENTO CON HIDROGEL 

El recubrimiento antibacteriano defensivo (del inglés defensive antibacterial 

coating [DAC]), es un recubrimiento altamente reabsorbible de hidrogel que se 

compone de ácido hialurónico y de poli(D,L-lactida), y que está específicamente 

diseñado para proteger los biomateriales que se implantan en los pacientes. El 

ácido hialurónico disminuye la formación del biofilm en superficies con riesgo 

de infección, que están expuestas a la contaminación bacteriana. El DAC se 

coloca encima de las superficies de las prótesis para reducir la adherencia 

bacteriana hasta un 86,8% (94). Se ha demostrado que el DAC puede tener 

actividad similar o incluso superior a la vancomicina y la gentamicina. Además, 

no se han encontrado efectos secundarios locales ni sistémicos relacionados con 

el DAC (95). A pesar de los resultados prometedores, los efectos del DAC se 

producen a corto plazo, por lo que la protección no cubriría las infecciones 

hematógenas (96). 
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- POLIMETILMETACRILATO O CEMENTO ÓSEO 

Entre las estrategias que se han desarrollado para tratar la infección osteoarticular 

tanto de forma local como sistémica, se encuentran el polimetilmetacrilato 

(PMMA) o cemento óseo. Desde la década de los 80 del siglo pasado, se utilizaba 

para crear cadenas de rosario de PMMA con gentamicina (llamadas perlas de 

gentamicina) (7). Actualmente el cemento óseo se utiliza con gentamicina u otros 

antibióticos en polvo para fijar las prótesis, rellenar los defectos óseos o crear 

espaciadores para tratar las infecciones protésicas con antibiótico integrado (97). 

El PMMA es el polímero termoplástico más empleado en traumatología. Su uso 

se inició en la década de 1940, cuando fue desarrollado por primera vez por Sir 

Walter Watson y Sir Alan Thomas, dos químicos británicos (98). En 1964, Sir 

John Charnley publicó su primer estudio sobre prótesis cementadas (99) tras 

emplear el cemento para la fijación de prótesis articulares y para el relleno 

temporal de defectos óseos (100).  

En el pasado se utilizó el cemento con las bolas de gentamicina, que se añadían 

al defecto que presentaba el paciente, manteniéndose en muchas ocasiones en su 

interior hasta la retirada posterior del mismo. Esta técnica está actualmente en 

desuso. Aunque tiene una mayor superficie para la difusión de la gentamicina no 

aporta ningún tipo de soporte mecánico (101). En las prótesis primarias de rodilla, 

el uso de antibiótico y cemento ha demostrado reducir hasta un 81% el riesgo 

relativo de sufrir infección (102). Así mismo, en las revisiones de prótesis, el 

cemento con antibiótico es un tratamiento superior respecto al cemento sin 

antibiótico (103). El PMMA se emplea además para crear los espaciadores, muy 

utilizados en los recambios en dos tiempos y para el tratamiento de las infecciones 

no protésicas, bien en la técnica de Masquelet, o en el relleno de defectos óseos 

en osteomielitis. También se puede utilizar para recubrir los clavos 

intramedulares, dado que permite añadir antibiótico en toda la longitud del 
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material para así evitar la adherencia de las bacterias y la formación de biofilm 

(104). 

El PMMA tiene propiedades óptimas para su utilización, dado que es rígido a 

temperatura ambiente, pudiendo ocupar el espacio o ser un buen sostén para el 

tejido óseo, si bien es cierto que a altas temperaturas es más frágil mientras se 

produce la polimerización. La composición del cemento óseo acrílico difiere 

dependiendo de la casa comercial, pero en general suele tener dos componentes 

principales: el monómero o líquido y el polímero o polvo (105). El componente 

líquido se compone de metilmetacrilato (MMA), que es el componente principal, 

dimetil-para-toluidina que es el activador principal del cemento, la hidroquinona 

que previene la polimerización prematura y el agente colorante que normalmente 

suele ser la clorofilina (106). El componente en polvo (107) se compone de las 

esferas de polímeros de PMMA (108), el peróxido de benzoilo que es el iniciador 

de la polimerización radical, las sustancias radiopacas y el antibiótico. 

 

En líneas generales, la proporción de los componentes polvo-líquido suele ser 

2:1. En lo que respecta a las fases de polimerización se distinguen 4 etapas 

principales. La primera fase es el mezclado, donde se produce la polimerización 

y el cemento está completamente líquido y con una viscosidad muy baja (109). 

El cemento puede mezclarse a mano, o bien con la ayuda de diferentes sistemas 

con vacío o molinillo (110). La segunda fase es la espera, en la que empieza a 

“hincharse” el cemento mientras se polimeriza, se incrementa la viscosidad y es 

algo menos manejable. La tercera fase es la del trabajo y cuando se aplica el 

cemento al paciente, con una movilidad menor, aumento de viscosidad e 

incremento notable de temperatura. Por último, está la fase de endurecimiento, 

en la que acaba la polimerización y donde no es posible manipular el cemento, 

con el pico máximo de temperatura (111). 
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Los cementos óseos se clasifican en cementos de baja, media y alta viscosidad, 

siendo diferentes las propiedades de cada uno de ellos (105,108,112). El cemento 

de baja viscosidad contiene un líquido que presenta una polimerización más lenta 

en la fase inicial. El cemento de viscosidad media posee una fase de mezclado 

menor que el cemento de baja viscosidad. Por último, el cemento de alta 

viscosidad presenta una fase de mezclado breve porque rápidamente pierde su 

adherencia. 

Al cemento se le suelen añadir altas cantidades de antibiótico cuando se desea un 

mayor efecto terapéutico local, pasando de dosis profilácticas de 1 o 1,5 g de 

antibiótico por 40 g de cemento, a dosis terapéuticas de hasta 6-8 g de antibiótico 

por 40 g de cemento (113). En líneas generales se emplean dosis bajas de 

antibiótico (<2,5%) como profilaxis, dosis medias en casos de revisión de prótesis 

séptica o aséptica (7%) y altas dosis en el caso de espaciadores (10%) (114). Sin 

embargo, es importante no superar el 10% de antibiótico, exceptuando en los 

espaciadores, dado que afecta a las propiedades mecánicas del PMMA (115). 

La liberación del antibiótico del propio cemento depende de la porosidad y de la 

superficie total del cemento, ya que el antibiótico solamente se libera de la 

superficie de la estructura reconstruida con cemento. También dependerá de las 

características hidrofílicas que posean los antibióticos, ya que la elución de estos 

depende de sus propiedades fisicoquímicas. Las características del polvo y del 

monómero líquido, que forman parte de la composición del cemento, afectan a la 

liberación de antibiótico. La adición del antibiótico en forma líquida causa una 

pérdida importante de la resistencia del PMMA comparado con la adición de 

antibióticos en polvo (116). Se ha visto que las propiedades mecánicas y de 

elución de los cementos ya preformados comercialmente pueden ser superiores a 

las mezclas hechas a mano (115,117). Además, los cementos que poseen alta 

viscosidad con copolímeros de MMA poseen mejores perfiles de elución de los 

antibióticos (118). 
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Entre los factores que influyen en las propiedades del PMMA se encuentra la 

humedad, la ratio líquido-polvo, la temperatura y la forma de mezclar el cemento. 

La ratio líquido-polvo debe mantenerse constante para no influir en la viscosidad. 

La polimerización depende de la temperatura. Además, conforme aumenta la 

viscosidad del cemento aumenta de forma progresiva la temperatura. Cuando 

acaba la polimerización, la temperatura que alcanza el cemento es la máxima. El 

pico máximo de temperatura está influido por el componente líquido donde se 

encuentra el MMA (119). Por último, la forma de mezclar el cemento influye en 

sus propiedades, sea con molinillo o de forma manual. Se ha comprobado que si 

la mezcla se realiza con vacío se alarga la fase de espera, pero si se mezcla el 

cemento con movimientos rápidos se puede aplicar antes (120). 

La utilización del PMMA en el tratamiento local de la infección posee diferentes 

limitaciones. Una de ellas es debida a las altas temperaturas que alcanza (130 ºC) 

durante la fase de polimerización, por lo que no pueden emplearse antibióticos 

termosensibles, como la amoxicilina-clavulánico (89), empleándose en la 

mayoría de las ocasiones los aminoglucósidos (gentamicina) y los glucopéptidos 

(vancomicina), al ser muchos de ellos termoestables (121). Además, existe el 

riesgo de que se produzca necrosis térmica en el lugar del hueso donde se aplica 

el cemento. Por otra parte, la liberación de los antibióticos más empleados 

(vancomicina y gentamicina) con el PMMA es errática, realizándose por difusión, 

y observándose un pico inicial en las primeras 24-48 horas, que decae de forma 

brusca a partir del tercer día, hasta hacerse casi indetectable al quinto día (118). 

Cabe destacar además que hay un patrón errático de liberación del antibiótico, 

por lo cual no se puede predecir su elución (122). 

La manipulación del cemento no es sencilla. Se precisa de una mezcla homogénea 

para que el antibiótico pueda liberarse de los poros y las grietas que se forman de 

la mezcla cemento-antibiótico. Requiere que la mezcla se manipule en su fase 

tardía de polimerización, y luego ha de fijarse al hueso, para impedir la 
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interdigitación excesiva de los polímeros. La fase de mezclado y el tipo de 

mecanismo empleado para realizar la mezcla influye en la liberación del 

antibiótico (116,118). 

No todos los antibióticos pueden ser utilizados con el PMMA (123). El 

antibiótico que se emplee junto con el cemento no ha de producir efectos adversos 

o reacciones alérgicas, ser de amplio espectro, ser estable a altas temperaturas y 

soluble en agua (107), tener efecto bactericida local, liberación progresiva 

durante un periodo determinado de tiempo y que se encuentre disponible en forma 

de polvo (las formas líquidas reducen a la mitad la resistencia del cemento a la 

tracción y compresión (124). 

Además de los antibióticos previamente mencionados que pueden mezclarse con 

el cemento se encuentran la cefuroxima, piperacilina-tazobactam y clindamicina. 

De estos antibióticos los que presentan mejor elución en el hueso son la 

clindamicina, vancomicina y tobramicina (12). La rifampicina y el metronidazol 

son antibióticos que no se pueden emplear con el cemento dado que actúan como 

radicales e interfieren en la polimerización (77). Es raro que existan efectos 

secundarios por su aplicación local, pero es importante monitorizar los niveles en 

sangre de vancomicina y gentamicina en pacientes con enfermedad renal para 

asegurar que no deterioren el filtrado glomerular (117). Entre otros efectos 

secundarios, se encuentra el embolismo pulmonar producido por rotura de 

pequeños trozos de cemento, necrosis térmica, reacciones alérgicas e incluso 

infarto de miocardio (125). 

Las propiedades mecánicas in vivo del cemento son la elasticidad, viscosidad y 

la deformación plástica, que se mantienen correctamente bajo carga. En el 

paciente, el cemento actúa como un medio elástico, evitando así las 

concentraciones de estrés en el hueso (112). La resistencia a la compresión del 

cemento es mayor a la resistencia de flexión y aún mayor que la resistencia a la 
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tracción. Esta es una propiedad común de todos los polímeros, y es la propia 

tracción la que suele tener mayor riesgo de rotura. 

Entre los factores que influyen en la fatiga del cemento se encuentra la 

esterilización con radiación gamma o beta, ya que disminuye el peso molecular 

del polímero, a diferencia del óxido de etileno, que no tiene influencia en el peso 

molecular (126). Otro factor que influye es la porosidad ya que es una de las 

causas de reducción de la fatiga. Los poros concentran el estrés en el material, 

produciéndose grietas en las zonas de fatiga, que al final llevan al fracaso del 

cemento. Los cementos mezclados a mano tienen menor aguante a la fatiga 

comparado con aquellos en los que se utilizó el mezclador de vacío. Por último, 

mencionar que una excesiva cantidad de antibiótico puede alterar la capacidad de 

fatiga del cemento, teniendo menor resistencia al estrés (127). 

El cemento en muchas ocasiones va combinado con los espaciadores, que 

permiten mantener durante el tiempo deseado el defecto presente (128). Con 

respecto a los espaciadores existen dos tipos principales: los conformados y los 

preformados (129,130). En muchas ocasiones el traumatólogo debe crear un 

espaciador conformado dado que los preformados no son de utilidad o no se 

adaptan a las necesidades del paciente. Los espaciadores (tanto conformados 

como preformados) permiten la adicción de antibiótico, proporcionándoles 

actividad antimicrobiana in situ, a la vez que mantienen el espacio deseado por el 

cirujano. En la mayoría de las ocasiones se aconseja combinar dos o más 

antibióticos para que actúen sinérgicamente, añadiendo una alta cantidad de 

antibiótico de hasta el 20% de la masa total. (129). 

Los espaciadores no están exentos de limitaciones y complicaciones ya que los 

espaciadores no siempre se adaptan de forma adecuada al defecto que se desea 

rellenar. Solo en algunos casos, los espaciadores permiten la carga parcial, por el 

aumento de la erosión con el hueso y la poca capacidad de resistencia de los 
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mismos a la carga axial, debiendo estar el paciente en descarga en la mayoría de 

las ocasiones (131). Esto supone que, además de las múltiples comorbilidades, 

presenten sarcopenia y por consecuente mayores dificultades para deambular, a 

pesar de estar libres de enfermedad y de la rehabilitación a la que se someten. 

Entre las complicaciones del uso de los espaciadores cabe destacar el dolor, las 

luxaciones del espaciador e incluso su rotura. Finalmente, cabe destacar que si el 

espaciador se mantiene en el interior del paciente más de 6-8 semanas existe 

riesgo de que se comporte como un “cuerpo extraño” y que aumente la 

probabilidad de adhesión bacteriana (132). 

- SUSTITUTOS ÓSEOS 

Una opción cada vez más empleada son los sustitutos óseos. Entre las diferentes 

opciones se encuentran el sulfato cálcico, la hidroxiapatita, el fosfato tricálcico y 

el fosfato cálcico. Todos ellos tienen en común que son materiales 

osteoconductores y promueven la regeneración ósea (133). Tienen la ventaja de 

que no tienen potencial de transmisión de enfermedades, y además se disponen 

de forma ilimitada, a diferencia del injerto óseo. Sin embargo, uno de sus 

principales inconvenientes es que el antibiótico se libera de forma poco 

controlada y rápida. En muchas ocasiones se produce un drenaje seroso 

postoperatorio que, aun siendo normal y limitado, puede confundir al cirujano y 

enmascarar una infección mal tratada (134). Además no aportan soporte 

estructural al defecto óseo presente (133). 

El sustituto óseo más empleado es el sulfato cálcico (CaSO4 ½ H2O). El sulfato 

cálcico es una cerámica biodegradable que fue introducida en 1892 por Dreesman 

et al. (135), y se le suele añadir gentamicina o vancomicina (136). Normalmente 

se emplean cantidades de 1 o 1,2 g de antibiótico por cada 25 g de sulfato cálcico. 

Con respecto al PMMA, posee como ventaja que no requiere de una nueva 

intervención quirúrgica para su retirada y que pueden añadirse múltiples 

antibióticos debido a que no presenta un aumento de la temperatura. Además, no 



Introducción 

61 

es inmunogénico y es biocompatible, aunque en ocasiones produce reacciones 

inflamatorias no infecciosas (137). 

El sulfato cálcico es empleado tanto en presencia de infección osteoarticular 

como en pseudoartrosis y en pérdida de stock óseo o en técnicas como el DAPRI, 

técnica similar al DAIR pero que incluye las perlas de antibiótico en el 

procedimiento quirúrgico (138). 

- BIOVIDRIO 

Cada vez más se emplean biomateriales en los que no hay adición de antibiótico, 

como es el biovidrio. El biovidrio fue descubierto por Larry Hench en 1969, tras 

observar las uniones químicas del material con el hueso del paciente (139). Se 

compone por un 53% por dióxido de silicio, un 23% de óxido de sodio, un 20% 

de óxido de calcio y un 4% de anhídrido fosfórico (140). El biovidrio es una 

sustancia que es osteoconductora y osteoestimuladora. El papel osteoconductor 

se presenta gracias a dar soporte a los osteoblastos, creciendo así el hueso sobre 

el biovidrio y estimulando el reclutamiento de las células osteogénicas (141). La 

bioactividad se debe en parte por la formación de una capa de hidroxiapatita, 

facilitando la integración del biovidrio en el tejido óseo. Tiene un perfil de 

remodelación y resorción ósea, proporcionando un excelente soporte mecánico 

temporal, hasta que posteriormente se reabsorbe del hueso con el paso de los 

meses y finalmente se sustituye por tejido óseo de novo. Impide el crecimiento 

de los microorganismos gracias a la liberación del sodio de la superficie del 

biovidrio, aumentando el pH al formar un ambiente alcalino al formar NaOH, y 

aumentando la presión osmótica, produciendo un medio hostil para los 

microorganismos (142). 

Se puede emplear frente a múltiples microorganismos y no precisa la adición de 

antibiótico para realizar su acción antimicrobiana (143). Además, a diferencia del 

sulfato cálcico, el biovidrio se mantiene dentro del hueso, proporcionando un 
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soporte estructural, que puede durar hasta dos años, pudiéndose ver en las 

radiografías (140). Como inconveniente produce drenaje seroso, aunque en 

menor cantidad que el sulfato cálcico. Su alto coste económico lo hace de difícil 

acceso para muchos traumatólogos (136). 

TÉCNICAS BIOLÓGICAS PARA RECONSTRUCCIÓN DE DEFECTOS 

ÓSEOS 

- REEMPLAZO DE HUESO 

Las técnicas de reemplazo de hueso permiten rellenar el defecto bien sea con 

tejido óseo del paciente o bien con alternativas exógenas. 

AUTOINJERTO Y ALOINJERTO 

Los autoinjertos y aloinjerto son una de las opciones más empleadas por el 

traumatólogo para reemplazar el hueso o recubrir defectos. Es un trasplante de 

tejido óseo que puede ser propio (autoinjerto) o bien de otro humano (aloinjerto). 

El aloinjerto puede proceder de donante cadáver o bien de bancos de tejidos. 

Requiere un exhaustivo control para prevenir la transmisión de enfermedades y 

evitar una reacción inmunogénica en el paciente. Entre las ventajas que posee el 

aloinjerto se encuentran el proporcionar el soporte deseado y el relleno del 

defecto óseo, sin que exista el limitante del tejido óseo del propio paciente. Sin 

embargo, existe riesgo de rechazo inmunológico y transmisión de enfermedades 

infecciosas (144). 

En el caso del autoinjerto permite, mediante tejido propio del paciente, cubrir un 

defecto óseo, siendo rico en vascularización y sin que presenten los efectos 

secundarios que supone un aloinjerto (145). La cresta iliaca es la más empleada 

por ser osteoconductora, osteoinductora y osteoformadora (146). 
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La gran limitación para la realización de los autoinjertos es la disponibilidad 

limitada de tejido a injertar, no pudiéndose reconstruir defectos mayores de 3 cm 

debido a hidrólisis del mismo, y además presenta efectos secundarios en la zona 

donante del paciente. Es por ello que se requiere desarrollar diferentes estrategias 

terapéuticas para cubrir el defecto óseo existente y permitir un tratamiento in situ 

con antibiótico para las infecciones (146,147). 

TÉCNICA DE MASQUELET 

Es también conocida como la “técnica de doble membrana” y consiste en la 

inducción de una membrana en la reconstrucción de defectos óseos (148). 

La técnica de Masquelet requiere de dos tiempos para la reconstrucción que se 

desea realizar. En la primera fase, se realiza la creación de la membrana inducida, 

precisando estabilizar el defecto óseo mediante material de osteosíntesis para la 

creación de la membrana. A continuación, se desbrida la zona afectada para 

retirar todo el tejido óseo necrótico, y se coloca el injerto óseo con una matriz que 

actúa como una barrera física, y que puede estar impregnada por diferentes 

sustancias osteoinductoras (149). 

En la segunda fase se realiza la reconstrucción y consolidación ósea. Tras un 

periodo de unas 6-8 semanas se realiza una nueva cirugía, para exponer la 

membrana que se ha formado alrededor del tejido óseo y la matriz extracelular. 

Ha de preservarse la matriz, dado que actúa como soporte para la reconstrucción 

ósea, y se rellena con injerto óseo adicional en contacto con la membrana para 

que así se produzca la consolidación del tejido óseo (150). 

- TÉCNICAS QUE REGENERAN EL HUESO 

Por último, existen dos técnicas muy utilizadas en traumatología para la 

reconstrucción de grandes defectos óseos. Estas técnicas permiten rellenar el 



Introducción 

64 

defecto óseo del paciente gracias a la formación de un nuevo tejido a partir del 

suyo propio, aunque no están exentas de limitaciones. 

ACORTAMIENTO ALARGAMIENTO 

El acortamiento alargamiento es una técnica bastante empleada en aquellos casos 

en los que se presenta un defecto óseo de hasta 3-4 cm. Primero se realiza un 

desbridamiento, retirando el tejido necrótico, y posteriormente se juntan ambos 

extremos óseos para cubrir el defecto óseo restante, resultando en el 

acortamiento, que es la primera fase. Se realiza una osteotomía en otro nivel del 

hueso, siendo este tejido sano, para producir un foco de hematoma con factores 

de crecimiento que permitirán la formación de nuevo hueso. Posteriormente, y 

con este foco de osteotomía se realiza osteogénesis por distracción (151). Se va 

realizando distracción a diferentes velocidades y con un tiempo variable, 

dependiendo de la localización del hueso o de las características del paciente Esta 

técnica no puede emplearse en defectos mayores a 4 cm por riesgo de necrosis de 

las partes blandas (152). 

TRANSPORTE ÓSEO 

El transporte óseo es una técnica que permite el regenerado óseo, pero a 

diferencia del acortamiento óseo, se mantiene la longitud de la extremidad. En 

esta técnica se realiza primero la exéresis del tejido necrótico óseo, quedando un 

defecto al retirar el tejido no viable. Posteriormente, se realiza una osteotomía en 

otro nivel, formándose el hematoma para estimular la formación del nuevo tejido 

óseo en el espacio creado. El fragmento óseo, formado donde se ha realizado la 

osteotomía, será “trasladado” mediante distracción hasta que finalmente contacte 

con el extremo del tejido donde había quedado dicho defecto (153). 

Una de las desventajas que posee es que se trata de una técnica compleja de 

realizar y que en ocasiones se da un retardo de consolidación o una no-unión del 
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“punto de atraque”, precisando de desbridamiento en la zona y posterior aporte 

de injerto para permitir y estimular la formación de hueso de novo (154). 

1.2 IMPRESIÓN 3D: LA REVOLUCIÓN 

TECNOLÓGICA 

1.2.1 CONTEXTO E HISTORIA 

La impresión 3D ha revolucionado diversos campos del conocimiento y está 

adquiriendo un papel de gran importancia en diferentes áreas de la medicina. La 

impresión 3D permite, mediante diferentes materiales y formas de impresión, 

crear modelos y objetos personalizados para su aplicación al paciente, además de 

ser una técnica accesible, rápida, y económica. En este sentido, el uso de la 

impresión 3D permite realizar una medicina personalizada a las necesidades 

terapéuticas del paciente. Por ello, la utilización de las impresoras 3D está 

adquiriendo cada vez más un papel importante en traumatología (155). 

La impresión 3D surgió por primera vez en los años 70, gracias a Hideo Komada 

que fue el que creó el enfoque de fabricación de objetos y modelos por la adición 

de capas sucesivas (156). La impresión por estereolitografía (SLA) la empleó por 

primera vez Charles W Hull, que fue el que patentó esta tecnología en 1986 y 

creó la empresa 3D Systems para poder comercializar sus productos. Fue Hull el 

descriptor del método de impresión tridimensional mediante sucesivas capas de 

un material fotosensible que polimerizaba por luz ultravioleta (UV) (157). 

Formlabs adaptó esta tecnología en 2011 y surgieron las primeras impresoras de 

escritorio, de pequeño tamaño. La impresión 3D previamente estaba limitada a 

las grandes industrias por los enormes tamaños que poseían las impresoras y los 

altos costes que implicaban su adquisición. Así, la impresión 3D se volvió 

accesible al público general, permitiendo su aplicación en múltiples sectores entre 
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los que destaca la ingeniería, la fabricación de productos, la joyería y la 

odontología (158). 

En general, la impresión 3D ha transformado el campo de la sanidad al permitir 

la creación de soluciones innovadoras en múltiples áreas. Los modelos se crean 

gracias a las imágenes médicas, como la tomografía computerizada (TC) o la 

resonancia magnética (RM). Se genera una imagen que se guarda como 

información en el archivo DICOM (Digital Imaging and Communication in 

Medicine). El DICOM es el formato en el que más frecuentemente se almacena 

y se comparten las imágenes médicas obtenidas. Las impresoras 3D no son 

capaces de procesar los archivos con formato DICOM, por lo que se requiere una 

transformación del archivo con la imagen 3D para luego poder imprimirla (159). 

Estos archivos tienen un formato estándar que define el objeto 3D denominado 

STL. El STL es el tipo de archivo que generalmente usan las impresoras 3D, y 

que define las superficies del objeto como un conjunto de triángulos o facetas que 

se juntan sin crear espacios entre ellas. Por tanto, para poder imprimir el modelo 

3D definitivo se suelen realizar las siguientes etapas (160): 

- Mejora de la imagen: primero, la imagen obtenida por TC no tiene 

suficiente resolución y requiere mejorar su calidad con diferentes filtros. 

- Segmentación: se realizan modificaciones para agrupar los píxeles en cada 

una de las imágenes DICOM para que así se junten en lo que corresponde de 

las diferentes capas (músculo, piel, hueso …). 

- Extracción del modelo y eliminación del ruido: de forma semiautomática 

se suelen conectar los píxeles del mismo grupo y se elimina el exceso de 

ruido, generando el modelo 3D final. 

- “Slicing” o deconstruir en capas: en esta fase el modelo 3D se vuelve a 

procesar y se deconstruye en capas 2D, con el software Slicer, que procesa 

las imágenes obtenidas en TC y en RM, y que permite modelar, modificar y 
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transformar la imagen creada tridimensionalmente hasta obtener el objeto 

deseado. 

- Impresión 3D: Posteriormente, y tras obtener la imagen en 3D, se prepara 

el objeto que se desea imprimir en el programa de la impresora (161). 

El formato STL tiene ciertas limitaciones. Primero, no permite imprimir un objeto 

con diferentes transiciones, por lo que no se puede obtener diferentes “texturas” 

del mismo objeto. Estas características podrían ser útiles para observar la 

transición entre un tejido sano y maligno. Otra limitación es que no se puede 

predeterminar el color o las propiedades de material, por lo que el software 

específico de cada impresora 3D asignará estas propiedades a cada uno de los 

archivos STL que se carguen para imprimir (162). 

Entre el amplio abanico de aplicaciones médicas de la impresión 3D se 

encuentran la planificación quirúrgica y la creación de modelos anatómicos, al 

permitir la creación de objetos personalizados únicos, la obtención de 

dispositivos y prótesis médicas, para reemplazo de extremidades o bien ortesis. 

Además, la bioimpresión de tejidos y órganos biológicos puede tener múltiples 

aplicaciones en los trasplantes de órganos o medicina regenerativa al permitir el 

reemplazo con células y biomateriales (155). 

En el campo de la traumatología, la impresión 3D ha ayudado mucho al 

traumatólogo y cirujano ortopeda (163), ya que permite al cirujano adquirir 

destrezas y habilidades quirúrgicas en un medio simulado y ser una alternativa 

válida a los cadáveres (164). La impresión 3D permite también anticiparse a la 

complejidad de ciertas cirugías, facilitando el entendimiento de las relaciones 

anatómicas y vasculonerviosas asociadas a las mismas. Previamente, la 

planificación quirúrgica se realizaba con radiografías, y actualmente con la ayuda 

de la impresión 3D se obtiene un modelo 3D a partir de las imágenes de TC. En 

muchas ocasiones, al imprimir el modelo 3D se puede mejorar la planificación 
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quirúrgica de patologías complejas. Esta es una aplicación de la impresión 3D 

que aporta un beneficio directo al paciente, dado que mejora la comprensión de 

la enfermedad y permite una correcta planificación quirúrgica, el cirujano puede 

realizar la cirugía con mayores garantías de éxito (159). 

El diseño y la impresión 3D no solo se utilizan para la planificación quirúrgica, 

sino que también se están empleando para la fabricación de prótesis y material de 

osteosíntesis a medida, pudiendo personalizarlos a las necesidades de cada 

paciente. Estas aplicaciones tienen una utilización cada vez mayor en el campo 

de la cirugía tumoral, donde la cirugía erradicadora produce un defecto óseo y de 

partes blandas, que puede ser cubierto por prótesis fabricadas por impresión 3D 

totalmente personalizadas, que de otra forma hubiera sido difícil de cubrir (165). 

La tecnología 3D está expandiéndose con gran rapidez, aportando grandes 

beneficios como reducción del tiempo quirúrgico, disminución de la pérdida 

sanguínea, disminución de los costes generales y mejorando la calidad asistencial 

al paciente. Además, en muchas ocasiones puede ayudar al cirujano a precisar 

una menor utilización de la fluoroscopia, siendo un beneficio en cuanto a la 

reducción de radiación recibida por el paciente (166,167). 

1.2.2 MATERIALES EMPLEADOS EN LA IMPRESIÓN 3D 

Existe una amplia gama de materiales empleados en la impresión 3D, cada uno 

con propiedades, características y utilidades diferentes (168), entre los que se 

incluyen: 

- Resinas: las impresiones basadas en SLA emplean resinas fotosensibles que 

solidifican con la exposición de la luz. Ofrecen alta flexibilidad y resistencia 

a altas temperaturas. 

- Plásticos: los filamentos termoplásticos, como el ácido poliláctico (PLA) o 

el acrilonitrilo butadieno estireno (ABS) son ampliamente empleados en las 

impresoras 3D. 
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- Metales: existen algunas impresoras 3D que emplean polvos metálicos 

como el aluminio, titanio o acero inoxidable para crear diferentes capas y 

formar el objeto deseado. Se emplea mucho este tipo de material en la 

industria aeroespacial e ingeniería, y utilizan las impresoras tipo “selective 

laser melting” (SLM) o “electron beam melting” (EBM). Pueden 

combinarse diferentes tipos de metales para modificar sus propiedades y 

adaptarlas a las necesidades. Los metales pueden clasificarse en tres tipos 

(169,170): 

o Metales convencionales: son bio-inertes, ya que no producen 

reacciones indeseadas. Entre los materiales más empleados se 

encuentran el titanio, el acero inoxidable y el cobalto (171). 

o Aleaciones: estos materiales pueden soportar deformaciones 

pseudoelásticas a la vez que pueden recobrar su forma original 

cuando cesa el estímulo externo. Más del 90% de las aplicaciones 

que utilizan aleaciones están basadas en la aleación níquel-titanio 

como, por ejemplo, el NiTiNOL (Nickel Titanium Naval Ordnance 

Laboratory). Entre las aplicaciones que utilizan el NiTiNOL se 

encuentran las agujas, grapas o arpones (172,173). 

o Metales biodegradables: están diseñados para degradarse en el 

cuerpo mientras ejercen su función o tras finalizarla. Normalmente, 

se utilizan como soporte del tejido circundante para permitir su 

crecimiento (174). Los materiales más empleados son los basados 

en el hierro junto con el magnesio (175). 

Entre los materiales más empleados en traumatología para la impresión 3D 

encontramos (176) los polímeros térmicos de polipropileno poliéter éter cetona o 

poliéter cetona, metales de acero inoxidable o titanio, materiales similares al 

hueso, como biocerámicas (hidroxiapatita, fosfato tricálcico, fosfato cálcico) y 

los plásticos (polietileno acetato) (165). 
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Cabe destacar que el material empleado en la impresión 3D que se aplicará al 

paciente debe de ser biocompatible. Los biomateriales son materiales utilizados 

en medicina para su empleo en el cuerpo humano. Entre los biomateriales 

utilizados se encuentran las siliconas, el poliuretano, el NiTiNOL y los fosfatos 

cálcicos, entre otros. Para emplear los biomateriales hay que tener en cuenta 

diversos factores, entre los que se encuentra la biocompatibilidad. La 

biocompatibilidad de un material, como define David F Williams, se alcanzaría 

cuando “el material empleado produzca la función deseada sistémica y local pero 

sin producir efectos adversos indeseados y respetando el tejido celular 

circundante” (177). 

Una de las ventajas de los materiales empleados hoy en día para su uso en la 

impresión 3D es que, además, pueden esterilizarse para su uso intraquirúrgico, 

aunque dependiendo del material empleado, los procesos de esterilización serán 

diferentes (178). 

1.2.3 TIPOS DE IMPRESORAS 3D 

Existen distintos tipos de impresoras 3D que suelen clasificarse en 7 grandes 

grupos según la clasificación de la Organización Internacional para la 

Estandarización (ISO) de 2015 (número 17295-2:2015) (162,179): 

- Fotopolimerización. 

- Extrusión de material. 

- Inyección de aglutinante. 

- Inyección de material. 

- Fusión de lecho de polvo. 

- Laminación de hojas. 

- Deposición directa de energía. 

Para u enfoque más práctico, nos centraremos en las impresoras que se utilizan 

en medicina y que se dividen en 3 grandes categorías. Entre las que se incluyen 
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la impresión por boquillas, la impresión basada en inyección de tintas y la 

impresión por láser (180). 

- Impresión por boquillas: se basa en un material que sale de un extrusor 

que calienta el material para poder extruirlo. 

o Modelación por deposición fundida (FDM). 

o Microjeringas asistidas por presión (PAM). 

- Impresión por inyección de tinta: lo que hace es inyectar el material 

deseado (normalmente un fotopolímero). 

o Continuous inkjet Printing (CIP) 

o Drop on Demand (DoD) 

▪ Gota en sólido (Binder Jetting) 

▪ Gota a gota (Material Jetting) 

- Impresión por láser: la alta temperatura del láser que se proyecta 

mientras se mueve el eje en sentido ascendente o descendente y el 

material se añade capa a capa progresivamente conforme se va 

polimerizando. 

o Sintetizado selectivo por láser (SLS). 

o Estereolitografía (SLA). 

o Procesamiento digital de luz (DLP). 

o Microestereolitografía (MSL). 

1.2.3.1 IMPRESIÓN BASADA EN BOQUILLAS 

MODELACIÓN POR DEPOSICIÓN FUNDIDA (FDM) 

La impresora de filamento tipo FDM es una de las “más antiguas” y que ha 

popularizado el uso de esta nueva tecnología. Su función es ir depositando un 

plástico que está a alta temperatura y que se va extruyendo capa por capa en una 

base de impresión caliente. Mediante el proceso de extrusión por fusión caliente 

se combinan la temperatura y la presión adecuadas para obtener un producto 
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homogéneo. Existe un tanque de alimentación donde entran el principio activo y 

el polímero deseado, que pasan a la zona de mezclado donde se aplica 

temperatura y se forma el filamento. Dependiendo de la velocidad a la que se 

mueva el motor el filamento cambiará de grosor y consistencia (181). Se van 

añadiendo capas sucesivas hasta obtener el objeto deseado, y posteriormente al 

enfriarse la pieza termina de solidificar. Son las impresoras 3D más económicas 

y tienen un mantenimiento sencillo, a diferencia de otras impresoras, pero los 

tiempos de impresión son mucho más largos (182). 

Esta impresora presenta gran variedad en el tipo de material que puede emplearse. 

Además del PLA encontramos el ABS, PG, PTU, TP, Nylon y otros materiales 

combinados y compuestos. Los dos materiales más empleados en impresoras tipo 

FDM son el PLA y el ABS, que suponen hasta el 95% de los filamentos 

empleados. Una de las desventajas que poseen estas impresoras es que el proceso 

de extrusión depende de la temperatura, siendo un factor limitante (182,183).  

El ABS es un polímero termoplástico que presenta alta resistencia a los impactos, 

al calor y a los productos químicos. Fue de los primeros plásticos empleados en 

la impresión 3D a inicio de los años 90. Una desventaja que posee el ABS es que 

desprende gases nocivos en altas concentraciones (185). 

El PLA es uno de los materiales más empleados en impresión 3D por las 

propiedades que posee. Es altamente resistente tanto a la grasa como a la 

humedad, elástico y con un nivel de inflamabilidad bajo (186). Además, puede 

polimerizar con otro tipo de materiales y es estable, siendo resistente a las 

acetonas o al alcohol. Entre las ventajas que posee frente al ABS se encuentran 

que es más rígido y más difícil de deformar y los objetos impresos presentan una 

mayor calidad (187). 
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Figura 1: Descripción de las piezas que forman parte de la impresora FDM. Abajo, 
se observa la plataforma de impresión y arriba, el rollo de filamento que se funde gracias 
a la unidad de control de temperatura, y que es extruido en la boquilla. Imagen modificada 
de Konta et al. (184). 

 

El PLA es una sustancia que se puede mezclar con fármacos gracias a las 

propiedades que posee. Para hacer la mezcla del PLA con el principio activo 

existen dos métodos la extrusión por fusión caliente (Hot Melting Extrusion) o la 

impregnación (188). Algunos de los materiales que también emplearse en el Hot 

Melting son el poliéter éter cetona (PEEK) o el poliéter imida (PEI), que son 

termoplásticos con alto nivel de fusión (189). 

La impregnación consiste en sumergir el filamento durante un tiempo en una 

solución que contiene el principio activo. Requiere altas concentraciones del 

principio activo dado que el método de impregnación se basa en la difusión 

pasiva. Por ello, muchas veces las concentraciones obtenidas del principio activo 

son bajas y no existe un adecuado control de su liberación (190,191). 
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La fabricación de filamento de PLA con principio activo se realiza mediante la 

utilización de una máquina específicamente diseñada, que extruye PLA y 

principio activo a un flujo constante que produce un filamento de un grosor de 

1,7 mm y con ayuda de un tornillo sin fin, mezcla de los componentes que 

provienen de una tolva. Finalmente, se obtiene un filamento con propiedades 

biomecánicas óptimas para el paciente, con características similares al hueso sano 

y con la posibilidad de la adicción de sustancias osteoconductoras y 

osteoinductoras. Sin embargo, una de las principales limitaciones del uso de este 

tipo de impresoras en traumatología es la alta temperatura, dado que al igual que 

el cemento, altera las propiedades de los antibióticos termolábiles (192). 

APLICACIONES DE LA IMPRESIÓN FDM 

Existen múltiples aplicaciones médicas de la impresión FDM, como por ejemplo 

un novedoso sistema para el tratamiento del Helicobacter pylori mediante un 

dispositivo flotante que recubre la cápsula de amoxicilina y así obtener un 

comprimido gastrorresistente, que permite una liberación sostenida del 

medicamento a lo largo del tiempo. Otra aplicación es la obtención de implantes 

sanitarios personalizados, como por ejemplo los implantes con liberación de 

progresterona (193). 

1.2.3.2 MICROJERINGAS ASISTIDAS POR PRESIÓN (PAM)  

Otro tipo de impresión es la basada en PAM en la cual se crean las estructuras 

gracias a una sustancia semisólida que incluye el principio activo y que posee una 

viscosidad adecuada para ser impresa por las jeringas con aire a presión, un 

tornillo sin fin o un pistón aplica la presión necesaria (190,194). En este método 

de impresión no se requieren altas temperaturas, por ello requiere de un 

procesamiento posterior para la solidificación completa y obtener la estructura 

final (195). Una de las desventajas que posee esta técnica es que depende de la 

viscoelasticidad del material a la hora de obtener la matriz deseada. 
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APLICACIONES DE LA IMPRESIÓN PAM 

En medicina se ha empleado para la impresión de hidrogeles con o sin células 

(181,196), o incluso para imprimir tabletas masticables personalizadas para su 

administración en población pediátrica (197). 

1.2.3.3 IMPRESIÓN POR INYECCIÓN DE TINTA 

La impresión por inyección de tinta se basa en la eyección de una tinta a través 

de una boquilla. La tinta impacta sobre un sustrato que puede ser flexible o rígido 

y que está encima de una base móvil. La base se calienta para permitir la 

evaporación (198,199). Existen diferentes tipos de propulsores, aunque los más 

empleados son el térmico, el electrodinámico y el piezoeléctrico (200). 

Los propulsores térmicos promueven la generación de las gotas de tinta por 

expansión térmica. Los piezoeléctricos generan las gotas de tinta por deformación 

del depósito de tinta mediante voltaje, y los electrodinámicos aplican la gota 

mediante un campo eléctrico que genera una diferencia de voltaje entre el 

extrusor y el sustrato, que provocará el depósito de la tinta. 

La impresión por inyección de tinta tiene dos tipos de impresoras: la impresión 

continua (Continuous Inkjet Printing, CIP) o bien con inyección a demanda 

(Drop on Demand, DoD) (181). La CIP genera un flujo constante de tinta que se 

deposita encima del sustrato, y forma la gota gracias a un generador 

piezoeléctrico (201,202). 

La DoD tiene un tanque con tinta directamente conectado y equipado con un 

propulsor. El cabezal de extrusión de la tinta puede ser térmico, aplicando la 

temperatura a la tinta mediante una resistencia, o bien presenta un cabezal con un 

elemento piezoeléctrico que mediante voltaje se deforma y empuja para formar 

la gota de tinta. Dentro de la impresión por DoD existen dos tipos de impresoras: 

la gota en sólido, también llamada Binder jetting, en la cual existe un reservorio 
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aglutinante y una plataforma móvil que baja para cubrirse de polvo, donde se crea 

la estructura, o el método gota a gota o material jetting (Multiject Printing Polyjet, 

MPJ) (184), utilizado para imprimir estructuras microscópicas donde se coloca 

una gota con el principio activo y el polímero deseado, y gracias a la temperatura 

se elimina el solvente por evaporación solidificando la gota (203). 

Dentro de esta categoría se encuentra la bioimpresión. La impresión por 

inyección de tinta está recibiendo cada vez más atención porque mediante la 

liberación gota a gota se está realizando la bioimpresión de tejidos, organoides y 

pequeños órganos, mediante la suspensión de células en una biotinta como el 

hidrogel (204). Por tanto, son las impresoras idóneas para su aplicación en 

ingeniería biomédica. 

La principal desventaja de las impresoras basadas en inyección de tinta, a pesar 

de ser muy precisas y tener alta resolución, es su limitada disponibilidad debido 

a que únicamente unas pocas empresas las comercializan. Su precio es elevado, 

por lo que su utilidad está indicada en el caso de que se requiera una producción 

a gran escala (205). 

APLICACIONES DE LA IMPRESIÓN POR INYECCIÓN DE TINTA 

La impresión por inyección de tinta tiene una amplia utilidad en el campo de la 

medicina (198,204,205). Entre las diferentes utilidades se encuentra la liberación 

controlada de medicamentos, la creación de sensores y dispositivos médicos, la 

fabricación de medicamentos o la bioimpresión de tejidos. Gracias a estos 

métodos se han podido crear medicamentos como el Spritam® (levetiracetam) 

mediante la técnica gota en sólido, aprobado en 2015 por la Food and Drug 

Administration (FDA) (206), o aerogeles para administración pulmonar de 

salbutamol (207). 
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1.2.3.4 IMPRESORAS LÁSER 

Las impresoras láser se basan en la solidificación de la resina utilizada mediante 

la polimerización tras la aplicación de la luz. La fotopolimerización tiene ventajas 

comparada con la polimerización dependiente de la temperatura, entre las que se 

encuentra una solidificación más rápida. Además, ofrece control espacial y 

temporal de la polimerización, ya que la reacción ocurre principalmente en las 

zonas iluminadas y en el momento que la luz está presente (155). 

Muchos de los monómeros de las resinas empleadas en las impresoras láser no 

son fotosensibles, y requieren de un fotoiniciador que normalmente se añade a la 

resina. Consiste en un compuesto químico que permite transformar la energía 

fotolítica y producir los reactivos precisos. Cualquier fotoiniciador se desarrolla 

para asegurar que la concentración de los radicales sea elevada. La radiación UV 

es la que se utiliza principalmente (208). Tras la formación de los radicales, la 

propagación de la reacción en cadena se produce con la poliadicción, en la que se 

consume un monómero del líquido de la resina, y acaba produciendo un polímero 

sólido de forma rápida. Por tanto, la luz solo afecta al principio de la reacción, 

con la absorción de un fotón y consumo de muchos monómeros (209,210). En 

cuanto a la fotopolimerización, muchos factores controlan las características de 

la radiación, entre las que se encuentra el tipo de luz o la intensidad de la radiación 

empleada. 

IMPRESIÓN POR SINTETIZADO SELECTIVO POR LÁSER (SLS) 

Entre las impresoras que utilizan el láser como método de polimerización se 

encuentra la impresora SLS. Estas impresoras utilizan un láser de alta potencia, 

para fusionar polvos de metal, plástico u otro tipo de materiales. Presenta un lecho 

en polvo, donde el láser va calentando progresivamente las partículas, creando 

puntos en los cuales se unan, y permitir la formación de la capa deseada (211). 

Posteriormente, la plataforma baja para que el rodillo desplace el lecho de polvo 
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y así pueda formarse la nueva capa. Este tipo de impresión es útil cuando se desea 

producir piezas de alta calidad y que sean duraderas, creando así objetos 

complejos. Otra de las ventajas es que el polvo sobrante puede reutilizarse, si bien 

es cierto que en ocasiones cuesta eliminar el sobrante de la pieza resultante. Entre 

las desventajas de esta impresión es que existen errores a la hora de la fusión de 

las partículas, con la consecuente unión de capas no deseada y la formación de 

otras nuevas (181). 

 

Figura 2: Partes de la impresora de sintetizado selectivo por láser. Arriba, la fuente láser 
con el sistema de escaneado. Gracias a calentar el lecho de polvo, se produce la 
polimerización de las partículas y la formación del objeto 3D. El rodillo posteriormente 
desplaza las partículas del lecho de polvo no impresas. Imagen modificada de Wang et 
al. (212). 

 

APLICACIONES DE LA IMPRESIÓN SLS 

Una de las mayores utilidades médicas que presenta es la fabricación de implantes 

personalizados, especialmente en cirugías complejas u oncológicas o guías 
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quirúrgicas a medida para la cirugía traumatológica. También se pueden utilizar 

impresoras SLS en el campo farmacéutico, por ejemplo, para la fabricación de 

implantes con ibuprofeno para regenerar tejido ocular (213). 

IMPRESIÓN POR ESTEROLITOGRAFÍA (SLA) 

La impresión mediante tecnología SLA, que es el tipo de impresión que se 

utilizará en la presente tesis doctoral, se basa en la exposición de la resina líquida 

a una fuente de luz, normalmente UV-A o UV-B, y que permite formar capas 

sólidas de plástico hasta crear el objeto (214). 

La impresión por SLA funciona gracias a la radiación UV que atraviesa la resina 

fotosensible y que permite la polimerización. La radiación de baja intensidad 

solidifica una capa fina de resina de la superficie. El objeto 3D se forma gracias 

a un tanque de resina líquida donde está inmersa la base principal, controlada por 

un ordenador. La base móvil se desplaza hasta el tanque donde se encuentra la 

resina líquida (215). Posteriormente se realiza un ciclo de láser y se forma la capa 

de fotopolímeros, formándose la siguiente capa mientras sigue bajando la 

plataforma. El objeto 3D se forma por tratamiento láser en cada capa. Tras la 

realización del objeto, se requiere un tratamiento para eliminar el exceso de 

resina, mediante alcohol isopropílico o agua (184,216,217). 

En estas impresoras influye la intensidad de la luz UV aplicada y el tiempo de 

exposición al que se somete la resina, los monómeros y los fotoiniciadores que 

se incluyen en la resina, que son los que permiten que la reacción de 

polimerización se desencadene. Existen diferentes sustancias que pueden 

añadirse a la resina que absorben la luz UV para modular la polimerización de la 

misma (211,218). 

Hay dos tipos principales de impresoras que emplean la SLA: las que imprimen 

de arriba a abajo y las que imprimen de abajo a arriba. Las impresoras que 
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imprimen de arriba a abajo son las más populares, y funcionan mediante un láser 

justo arriba del tanque de resina. Para la formación del objeto, la plataforma 

empieza arriba del todo y se mueve hacia abajo en cada capa de polimerización 

(208). La plataforma está en el tanque con la resina líquida fotosensible. El tiempo 

que tarde en producir una capa depende de la rapidez del láser (219). Tras la 

polimerización de la capa, la plataforma se mueve hacia abajo y una nueva capa 

de resina líquida se deposita sobre la capa polimerizada. Conforme se van 

formando las capas, van polimerizando las nuevas sobre las antiguas hasta que 

finalmente se obtiene el objeto 3D (220). 

 

Figura 3: Tipos de tipos de impresora SLA. A la izquierda, la impresora de “arriba a 
abajo” y a la derecha, la impresora de “abajo a arriba”. Imagen modificada de Billiet et 
al. (214). 

 

En las impresoras de abajo a arriba, que principalmente se utilizan para uso 

personal, el láser está debajo del tanque de la resina y la plataforma se va 

desplazando hacia arriba. El fondo del tanque es transparente para permitir el 

paso de la luz UV. La plataforma baja al fondo del tanque y se forma la primera 

capa. Posteriormente, se desplaza la plataforma levemente hacia arriba y vuelve 
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a aplicarse luz UV, y para cada capa polimerizada la plataforma vuelve a subir, 

moviendo el líquido del tanque y aplicando luz UV, formando una nueva capa 

polimerizada. La plataforma se desplaza de forma progresiva hacia arriba hasta 

que el objeto 3D está formado por completo. Esta configuración permite una 

menor influencia de la inhibición de la polimerización inducida por el oxígeno a 

diferencia de la impresora de arriba-abajo. Los objetos 3D son fáciles de 

imprimir, pero existe la limitación del tamaño de los objetos que se pueden 

imprimir (218,221). 

Las impresoras que emplean SLA requieren de un soporte estructural. En las 

impresoras de arriba a abajo los soportes deben de ser precisos para crear los 

puentes, siendo el ángulo crítico de 30º, y en las impresoras de abajo a arriba los 

soportes pueden ser más complejos, ya que el momento más crítico es cuando se 

eleva la plataforma del tanque, que es cuando se corre el riesgo de que el objeto 

se suelte de la plataforma (179,221). 

La polimerización depende del tiempo de exposición a la luz UV, y se considera 

que las impresoras SLA son de las que tienen mayor precisión, gracias a la alta 

resolución de la fuente de luz, con una resolución vertical que corresponde a la 

altura de la capa y que varía entre 25 y 150 micras. La altura de la capa (layer 

height) es una de las pocas cosas que el usuario de las impresoras 3D SLA puede 

modificar, ya que el resto de parámetros vienen definidos por el fabricante. 

Cuando se fabrica un objeto 3D con capas más delgadas la precisión aumenta a 

costa de un mayor tiempo de impresión. Las impresoras SLA permiten fabricar 

partes altamente complejas y detalladas, por lo que son idóneas para aplicaciones 

en medicina y odontología. Como desventaja, el tiempo que precisan para crear 

el objeto 3D es grande, ya que la velocidad media estándar del eje vertical es de 

10-20 mm h-1 (221,222). 
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Las impresoras que emplean la técnica SLA permiten utilizar sustancias que son 

sensibles a altas temperaturas, dado que el aumento de la temperatura es mínimo, 

a diferencia de las impresoras FDM. Otra ventaja es la impermeabilidad, y 

uniformidad con respecto a otros objetos creados en impresoras 3D. Las 

impresoras FDM imprimen capas del eje Z con una altura seleccionable de entre 

100 y 300 micras, pero una capa impresa a 100 micras tiene menor calidad 

comparada a capa de 100 micras impresa en SLA. Además, se pueden imprimir 

capas de menor grosor comparado con las impresoras FDM, yendo desde 20 a 

200 micras, siendo los grosores de capa más utilizados los de 100 y 200 micras. 

La impresión SLA tiene como desventaja los fotopolímeros que pueden 

emplearse en el mundo sanitario, son escasos debido a la necesidad de la 

aprobación para su uso en humanos por parte de los organismos reguladores, 

como la FDA (181,184). 

TIPOS DE RESINAS EMPLEADAS EN IMPRESORAS SLA 

Las resinas son materiales fluidos que gracias a la temperatura o a la luz láser 

solidifican formando un objeto sólido. Las resinas para SLA tienen diferentes 

formulaciones y configuraciones, que pueden ser blandas o duras, y hasta 

contener materiales como el vidrio. Existen diferentes tipos de resinas: 

Resinas fotosensibles: se caracterizan por solidificarse cuando exponen a la luz 

UV, permitiendo una curación precisa y rápida. 

- Resinas de poliamida: la más conocida es el nylon, que tiene una 

excelente durabilidad y resistencia mecánica. Son útiles para piezas que 

requieran de resistencia. 

- Resinas acrílicas: son conocidas por su gran precisión y el acabado de 

superficie de los objetos impresos con estas resinas. Se utilizan con 

frecuencia en la industria dental y médica. Están compuestas de 
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elementos libres de toxinas, para que puedan aplicarse al paciente sin que 

exista riesgo para su salud (216,223). 

 

Resinas termoendurecibles: es la categoría de resinas más utilizadas en la 

impresión 3D. Son resinas líquidas que se endurecen tras la aplicación de luz UV 

o calor (224). Entre los tipos más frecuentemente utilizados se encuentran: 

- Resinas de poliéster: presentan bajo coste y son fáciles de manipular. Son 

utilizadas en muchos campos, desde la creación de joyería hasta 

maquetas. Son resinas muy versátiles. 

- Resinas epoxi: presentan una excelente resistencia mecánica, siendo 

idóneas cuando se requiere máxima durabilidad y precisión. Pueden ser 

además transparentes, lo que las hace aún más aplicables en diferentes 

campos, como la medicina o la joyería. 

- Resinas de uretano: presentan una excelente resistencia a los impactos, 

además de flexibilidad. Se utilizan para la industria del entretenimiento, 

como en la fabricación de máquinas para videojuegos. 

Resinas flexibles: tienen una gran capacidad para crear objetos deformables a la 

vez que elásticos. Presentan una gran aplicación en sectores como la ingeniería, 

moda o robótica (221).  

La ventaja de la resina frente al PLA (que se utiliza en las impresoras FDM), es 

que presenta un proceso de impresión más fiable dado que las capas resultantes 

del líquido fotocurable son más precisas (225). El tiempo necesario para realizar 

el objeto es menor que el de las impresoras FDM, y existen muchos tipos 

diferentes de resinas que pueden emplearse, con mayor calidad y nivel de detalle 

(215). Así mismo, no requiere de temperatura para su fotopolimerización, por lo 

que a la hora de aplicar antibióticos no existe el factor limitante de los fármacos 

termosensibles. 
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Las desventajas que presenta las impresoras de resina frente a las de PLA son que 

tienen un precio más elevado, aunque en la actualidad son igualmente asequibles 

económicamente. Además, los objetos impresos requieren un proceso de curado 

tras la finalización de la impresión 3D y la impresora precisa de unos cuidados 

más exigentes que la impresora de filamento para su cuidado y mantenimiento. 

En ocasiones, se requiere trabajar con mascarilla por los gases que emiten ciertos 

tipos de resina y el uso de guantes de nitrilo para manipular los objetos impresos 

(221). 

IMPRESIÓN POR PROCESAMIENTO DIGITAL DE LA LUZ (DLP) 

La diferencia principal entre la impresión por SLA y DLP es esencialmente la 

fuente de luz y cómo se controla para iluminar selectivamente y polimerizar la 

resina. En las impresoras DLP existe un proyector que instantáneamente ilumina 

la forma del objeto en la capa que se está imprimiendo sobre la superficie de la 

resina líquida, por tanto, cura una capa a la vez. Normalmente la luz viene desde 

la parte de abajo, y la polimerización no se ve tan afectada por la inhibición del 

oxígeno. Existen tres tipos principales de iluminación utilizados en las impresoras 

DLP: las lámparas clásicas, las LEDs y láseres que abarcan un amplio abanico 

del espectro desde luz UV hasta luz visible. La luz visible tiene la ventaja de que 

es menos dañina para el ojo y las células vivas (223). 

Las impresoras DLP suelen requerir menos tiempo para imprimir comparado con 

las impresoras SLA. La SLA realiza capas a velocidades de mm h-1 y DLP a 

velocidades de cm h-1), ya que cada capa no requiere volver a ser escaneada, si 

bien la resolución es menor que la SLA, ya que depende del proyector y el tipo 

de píxeles disponibles (226). Al aumentar la resolución se sacrifica parte del 

volumen del objeto impreso, por ello, existen impresoras 3D con un volumen 

menor de impresión para obtener mayor resolución. Las aplicaciones de la 

impresora DLP son similares a las SLA (227). 
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Figura 4: Partes que conforma la impresora DLP. El proyector, que normalmente se sitúa 
abajo, ilumina la forma del objeto en la capa que se está imprimiendo sobre la superficie 
de la resina líquida en la plataforma. Imagen modificada de Pagac et al. (215). 

 

Dentro de las impresoras DLP se encuentran las impresoras de producción 

continua de interfase líquida (Continuous Liquid Interphase Production, CLIP), 

que utiliza la proyección LED digital junto con una ventana que.permite el paso 

al oxígeno, y una plataforma en constante movimiento. Requiere proyectar una 

secuencia continua de imágenes a través de la ventana permeable al oxígeno y 

transparente a la luz UV (228). 
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Figura 5: Partes que forman la impresora CLIP. Emplea la proyección LED digital junto 
con una ventana permeable al oxígeno, y una plataforma en constante movimiento. 
Imagen modificada de Johnson et al. (229).  

 

IMPRESIÓN POR MICROESTEREOLITOGRAFÍA (MSL) 

La impresión MSL está basada en el láser y fue creada para conseguir grosores 

menores de 10 µm con una velocidad de producción más rápida que la SLA. 

Gracias a la proyección, se crea un patrón dinámico utilizando un monitor de 

cristal líquido o mediante un microespejo digital, junto con un chip y un emisor 

de luz que pasa a través de la resina fotopolimerizable, creando una capa (230). 

El MSL se ha empleado para crear nanopolvo que lleva hidroxiapatita a 

microescala para la regeneración de tejido óseo (231). 
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Tabla 1: Resumen de los tipos de impresión, precisión y grosor de las capas impresas, 
coste de las impresoras y ventajas e inconvenientes de la impresión. 

 Impresión en tinta Impresión con 
boquillas 

Impresión por láser 

Tipos de 
impresión 

Continuous inkjet 
printing (CIJ) 
Drop on Demand 
(DoD): 
Binder Jetting 
Material Jetting 

Modelación por 
deposición 
fundida (FDM) 
Microjeringas 
asistidas por 
presión (PAM) 

Estereolitografía 
(SLA) 
Sintetizado selectivo 
por láser (SLS) 
Procesamiento digital 
de luz (DLP) 
Microestereolitografía 
(MSL) 

Precisión y 
grosor capas 

Binder Jetting + 
Material Jetting 
+++ 
 
Material jetting: 16 
μ 
Binder Jetting: 0.05 
– 0.1 mm 

+ 
FDM: 0.1-0.4 
mm 

SLA +++ 
SLS ++ 
DLP +++ 
 
0.02-0.2 mm 
 

Coste Binder Jetting $ 
Material Jetting $$ 

$ SLA $$  
DPL $$ 
SLS $$$ 

Ventajas Binder Jetting: 
velocidad, variedad 
de materiales, no 
requiere de 
soportes. 
Material Jetting: 
precisión, variedad 
de los materiales. 
Biocompatibilidad 
a corto plazo. 

Bajo coste, 
materiales 
duraderos 

Precisión 
Biocompatibilidad 
Puede realizarse 
microimpresión 
En el caso del SLS, 
no se requiere 
siempre de soporte 
estructural. Variedad 
de materiales, gran 
resistencia. 

Desventajas 
Inconvenientes 

Binder Jetting: poca 
resistencia 
Material Jetting: 
resistencia 
moderada. 

Poca precisión 
Las superficies de 
los modelos 
tienen muchas 
rugosidades. 

Resistencia media 
Los modelos suelen 
ser de un solo 
material, colores 
limitados. 
Medianamente 
frágiles. 
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1.2.4 IMPRESIÓN 3D Y ANTIBIÓTICOS 

La aplicación médica de la impresión 3D y especialmente en traumatología, en 

algunas ocasiones requiere que el filamento o la resina se imprima junto con 

fármacos que eviten o erradiquen el crecimiento de los microorganismos, 

alrededor del objeto impreso, mediante la liberación progresivamente del 

antibiótico deseado (165). Como se ha descrito previamente, los diferentes tipos 

de impresión 3D con antibioterapia suponen parte de la revolución tecnológica 

actual. La impresión de objetos que contienen antibióticos y que los incorporan 

en el material utilizado para la impresión tendría múltiples aplicaciones en el 

campo de la traumatología (195). 

1.2.5 UTILIDAD IMPRESIÓN 3D EN EL MARCO ACTUAL Y 
PROBLEMÁTICA 

A pesar de todos los avances que se han realizado en lo que respecta a la 

impresión 3D, actualmente apenas existen estudios que hayan analizado el 

comportamiento de la resina y el antibiótico en el terreno de la medicina. Las 

ventajas de la impresión SLA es que permite imprimir piezas personalizadas a las 

necesidades del paciente y con la posibilidad de añadir antibióticos para el 

tratamiento de infecciones tan complejas como la osteoarticular, y la 

accesibilidad y sencillez de estas técnicas personalizadas en un panorama en el 

que la impresora 3D cada vez más tiene un papel clave en la traumatología. 

Además, disponer de esta tecnología con la opción de liberar antibiótico 

permitiría una adaptación a las necesidades del cirujano en respuesta al enfoque 

terapéutico que desee realizar (232). 

En muchas ocasiones en traumatología se requiere de “dos tiempos” para permitir 

así la correcta erradicación de la infección osteoarticular. Por ello, la pieza de 

resina personaliza con el antibiótico permitiría mantener el espacio deseado y 

adaptar el espacio o la pérdida ósea que presenta el paciente con un material 

biocompatible y resistente, que además facilite la carga, con todas las ventajas 
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que ello supone. Así mismo, se produciría una liberación del antibiótico deseado 

sobre la zona circundante. Cabe destacar que no solo se podría diseñar 

espaciadores, sino también otro tipo de material, como tornillos o placas 

adaptadas a las necesidades del paciente (233). 

La generación de objetos 3D que combinen la impresión de una pieza 

personalizada y la presencia de antibiótico puede suponer un avance en el mundo 

de la medicina, y especialmente en la traumatología. 
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2.1 HIPÓTESIS DE TRABAJO: 

La impresión SLA pueden ser de utilidad a la hora fabricar implantes con resina 

y diferentes cantidades de antibióticos. Estos implantes podrían ser una nueva 

herramienta terapéutica, dado que permitiría la fabricación de piezas 3D 

personalizadas al paciente, con un material que posee propiedades antibióticas, 

permitiendo la prevención y el tratamiento de las infecciones osteoarticulares. Así 

mismo, solucionaría el problema de la impregnación con antibiótico del filamento 

que se emplea para la impresión tipo FDM de una forma asequible y económica 

para el médico, ampliando las opciones terapéuticas existentes. 
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2.2 OBJETIVOS 

2.2.1 OBJETIVO GENERAL 

El objetivo general ha consistido en diseñar piezas personalizables para su 

impresión 3D mediante SLA con resinas biocompatibles y antibióticos 

termolábiles, que den soporte estructural y permitan la elución del fármaco a lo 

largo del tiempo, sin alterar sus propiedades y su actividad antimicrobiana, para 

su posible traslación a la práctica clínica e incrementar las opciones terapéuticas 

del facultativo. 

2.2.2 OBJETIVOS ESPECÍFICOS 

1. Diseñar piezas cilíndricas del mismo tamaño, pero con distinta superficie 

de contacto con el medio, mediante la formación de orificios cilíndricos 

de distinto tamaño y distribución en la superficie de la pieza. 

2. Obtener las piezas diseñadas mediante impresión 3D por SLA con la 

resina biocompatible Optiprint® Lumina y el antibiótico termolábil 

amoxicilina-clavulánico.  

3. Evaluar la reproducibilidad del proceso de impresión y la fabricación de 

las piezas.  

4. Valorar la elución de amoxicilina-clavulánico de las piezas impresas en 

un medio que simule el medio interno del paciente a lo largo de 7 días. 

5. Determinar la actividad antimicrobiana de la amoxicilina-clavulánico 

eluídos de las piezas impresas. 

6. Determinar las características mecánicas que poseen las piezas impresas 

con resina-antibiótico. 
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3.1 DISEÑO DE LAS PIEZAS 

Para la realización de los diversos estudios se diseñaron piezas cilíndricas de 10 

mm de diámetro y 5 mm de altura con ayuda del software informático 

Thinkercad© (Autodesk). Se utilizaron estas dimensiones dado que dicho tamaño 

era idóneo para permitir las siguientes fases del estudio y para la impresión 3D 

con la mezcla de resina-antibiótico. 

Se crearon diferentes modelos 3D para estudiar la capacidad de elución de las 

piezas fabricadas. El modelo A, que simula el tamaño de las osteonas del tejido 

óseo, las piezas cilíndricas incluían orificios de 0,5 mm de diámetro cada 1 mm 

de la superficie y de la pared lateral de la pieza (Figura 6). 

 

 

Figura 6: Diseño de la pieza del modelo A donde se muestran los orificios de 0,5 mm de 
diámetro espaciados 1 mm. Imagen frontal y superior generada en el programa de diseño 
Thinkercad®.  
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Además, se diseñaron otros dos modelos para estudiar el proceso de elución del 

antibiótico. El modelo B con orificios de 1 mm de diámetro cada 2 mm (Figura 

7) y el modelo C con orificios de 2 mm de diámetro cada 4 mm (Figura 8). 

 

 

Figura 7: Diseño de la pieza del modelo B donde se muestran los orificios de 1 mm de 
diámetro espaciados 2 mm. Imagen frontal y superior generada en el programa de diseño 
Thinkercad®. 

 

 

Figura 8: Diseño de la pieza del modelo C donde se muestran los orificios de 2 mm de 
diámetro espaciados 4 mm. Imagen frontal y superior generada en el programa de diseño 
Thinkercad®.  
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Además de los modelos destinados a la impresión 3D se diseñó otro modelo para 

ser fabricado con cemento (polimetilmetacrilato), material que se utiliza 

ampliamente en traumatología. Para fabricar las piezas de cemento con el tamaño 

deseado, se diseñó un molde con orificios cilíndricos de 10 mm de diámetro y 5 

mm de altura mediante el software Thinkercad© (Figura 9). 

 

 

Figura 9: Diseño del molde para obtener piezas del modelo D donde se muestran los 
orificios para rellenar con el cemento y obtener piezas cilíndricas de 10 mm de diámetro 
y 5 mm de alto. El molde fue generado con el programa de diseño Thinkercad® 
(Autodesk).  

 

A partir del diseño, con ayuda de la impresora 3D Creality Ender-3© se obtuvo 

el molde de PLA para la obtención de las piezas del modelo D, en este caso las 

piezas obtenidas son macizas y no tienen orificios cilíndricos en su interior 

(Figura 10). 
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Figura 10: Representación de una pieza del modelo D fabricada con cemento donde se 
muestra la superficie lisa del cilindro. Imagen frontal y superior generada en el programa 
de diseño Thinkercad®. 

 

3.2 MATERIALES PARA LA IMPRESIÓN Y LA 

FABRICACIÓN DE LAS PIEZAS 

Para la generación de las piezas del modelo A, modelo B y modelo C mediante 

impresión 3D se utilizó como base la resina Optiprint® Lumina 500 mg/400 mL 

(Dentona) por tratarse de una resina biocompatible, aprobada para su uso en 

humanos (Figura 11A). Esta resina tiene base de metacrilato y se emplea en la 

impresión 3D fotopolimerizable. Es idónea para impresoras 3D con fuente de luz 

en el rango de 385 nm a 405 nm y se engloba dentro de los dispositivos médicos 

clase IIa. Entre los componentes que presenta, se encuentra el 7,7,9(o 7,9,9)- 

trimetil- 4,13-dioxo-3,14-dioxa- 5,12-diazahexadecano-1,16 -dilbismetacrilato, 

cristobalita, trietileno glicol dimetacrilato, ácido 2-propenoico y óxido de difenil 

(2,4,6-trimetilbenzoil) fosfina.  
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Para la obtención de las piezas del modelo D se utilizó el cemento Palacos®LV 

(Haraeus; Figura 11B). La caja de Palacos®LV contiene un paquete con 40 g de 

los ingredientes en polvo (polimetilmetacrilato, dióxido de circonio, peróxido de 

benzoílo y el colorante E141) y una ampolla con 20 mL de los componentes 

líquidos (metacrilato de metilo, N,N-dimetil-p-toluidina, hidroquinona y el 

colorante E141). El cemento se preparó mezclando el polvo y el líquido. El 

cemento utilizado es radiopaco y de baja viscosidad para permitir su fácil 

manipulación. 

 

 

Figura 11: A) Bote de resina de la marca Optiprint® Lumina (Dentona) empleada para 
la impresión de las piezas del modelo A, modelo B y modelo C. B) Cemento Palacos®LV 
(Haraeus) utilizado frecuentemente en reconstrucciones quirúrgicas en traumatología y 
para la fabricación de las piezas del modelo D. 
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3.3 MEZCLA DE ANTIBIÓTICO Y RESINA PARA LA 
IMPRESIÓN 3D. 

En la presente tesis se propone mezclar diferentes antibióticos con la resina 

Optiprint® Lumina para la impresión de piezas 3D. Para determinar si la mezcla 

antibiótico-resina era homogénea y apta de ser utilizada para la impresión 3D, a 

10 g de la resina se le añadieron progresivamente cantidades crecientes de 

antibiótico para determinar la homogeneidad de la mezcla. 

Para ello, en la balanza de precisión ABJ 220-4NM© (Kern) se introdujo un vaso 

de precipitados y tras la tara, se pesaron 10 g de resina Optiprint® Lumina. 

Posteriormente se añadieron cantidades crecientes de antibiótico. Los antibióticos 

testados fueron la gentamicina (Gentamicina Braun® 3 mg/mL solución para 

perfusión), levofloxacino (Levofloxacino Normon® 5 mg/mL solución para 

perfusión), tobramicina (Tobramicina Normon® 100 mg/2 mL solución 

inyectable) y amoxicilina-clavulánico (amoxicilina/ácido clavulánico Normon® 

2000/200 mg polvo para solución para perfusión). 

La gentamicina, levofloxacino y tobramicina, al tratarse de antibióticos en 

solución para perfusión, para añadir la cantidad requerida se utilizaron pipetas 

monocanal mecánicas, de volumen variable de 10 a 100 µL o de 100 a 1000 µL 

(Eppendorf). Para la gentamicina y levofloxacino el estudio se inició añadiendo 

10 mg de antibiótico a 10 g de resina, para lo cual se le añadieron 3.333 µL de 

Gentamicina Braun® 3mg/mL o 2.000 µL de Levofloxacino Normon® 5 mg/mL, 

posteriormente con ayuda de una varilla de vidrio se mezclaron y se dejó reposar 

durante 5 min. Trascurrido el tiempo las mezclas se separaron en dos fases, no 

siendo aptas para su impresión 3D. 

Resultados similares se obtuvieron con la tobramicina, en este caso el estudio se 

inició añadiendo 50 mg de tobramicina a 10 g de resina, para lo cual se le 

añadieron 1.000 µL de Tobramicina Normon® 100 mg/2 mL, posteriormente se 

procedió a la mezcla con una varilla de vidrio y después de reposar durante 5 min, 
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se observó que la mezcla se había separado en dos fases, no siendo apta para su 

impresión 3D. 

En el caso de la amoxicilina-clavulánico 2000/200 mg en polvo, a los 10 g de 

resina se le añadieron 100 mg amoxicilina-clavulánico, se mezcló con la ayuda 

de una varilla de vidrio, se esperó durante 5 min y trascurrido este tiempo se 

comprobó la homogeneidad de la mezcla. Se repitió el proceso y se comprobó 

que se obtenían mezclas homogéneas hasta llegar a añadir 9.200 mg de 

amoxicilina-clavulánico. Sin embargo, esta mezcla no fue adecuada para 

imprimir. 

 

3.4 IMPRESIÓN 3D Y FABRICACIÓN DE LAS PIEZAS 

Para la impresión de las piezas utilizadas se utilizó la impresora 3D Elegoo Mars 

2© (Figura 12). Se trata de un modelo de impresora de SLA que sigue el método 

de impresión “abajo a arriba”. Este equipo se distingue por su gran resolución de 

capa, que permite la reproducción de pequeños detalles en las estructuras 

impresas. Con un espesor de capa ajustable entre 0,01 mm y 0,2 mm, adaptándose 

este espesor a la calidad de impresión según las necesidades específicas. Además, 

la resolución XY es de 0,05 mm lo que garantiza una reproducción fiel de los 

diseños. 

Otra característica relevante es la precisión del eje Z, que alcanza un valor de 

0,00125 mm. Esto asegura que las capas se superpongan con una alineación 

excepcional, lo que es crucial para obtener resultados precisos y detallados en 

objetos 3D. Se utilizó una impresora de SLA porque el proceso de polimerización 

de la resina es independiente del calor, permitiendo así el empleo de antibióticos 

termosensibles. 

 



Material y métodos 

106 

 

Figura 12: Fotografía de la impresora Elegoo Mars 2© empleada en el presente estudio. 

 

En un segundo grupo de experimentos a 10 g de resina se le añadieron de forma 

progresiva 100 mg de amoxicilina-clavulánico y se procedió a comprobar si la 

mezcla era apta para la impresión de piezas del modelo B y del modelo C en la 

impresora Elagoo Mars 2. Se observó que la adición de cantidades superiores a 

4.000 mg de amoxicilina-clavulánico a la resina producía cambios significativos 

en la viscosidad de la mezcla, que al ser utilizada en la impresión se obtenían 

piezas con consistencia y dureza no apropiadas. Se comprobó que el límite para 

la impresión de los modelos 3D era 4 g de amoxicilina-clavulánico por cada 10 g 

de resina. En la presente tesis se han utilizado mezclas intermedias en las que a 

10 g de resina Optiprint® Lumina se les ha añadido 1, 1,5 o 2 g de amoxicilina-

clavulánico. Una vez obtenidas las piezas, estas se trataron siguiendo las 

instrucciones del fabricante de la resina para su curado y limpieza. 

Concretamente, una vez finalizada la impresión de las piezas, se lavaron con una 
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solución de alcohol isopropílico para eliminar los productos de deshecho. Se 

imprimieron 8 lotes independientes en 8 días diferentes del modelo B y del 

modelo C. Cada modelo se imprimió con 10 g de resina Optiprint® Lumina a la 

que se adicionaron diferentes cantidades de amoxicilina-clavulánico (1, 1,5 o 2 

g). 

La fabricación de las piezas del modelo D se realizó de forma estandarizada de 

acuerdo con la normativa ISO 5833 (Anexo E) y las instrucciones del fabricante 

del cemento Palacos®LV (Haraeus). Brevemente, en un recipiente se depositaron 

los 40 g del componente sólido y se añadieron 2 g de amoxicilina-clavulánico en 

polvo siguiendo el método de dilución geométrica, obteniendo una mezcla 

homogénea. A la mezcla se le añadieron los 20 mL del componente líquido y con 

una espátula se removió vigorosamente hasta obtener una mezcla homogénea. La 

mezcla se dejó reposar 30 segundos para el escape del aire atrapado en su interior 

y se amasó durante unos dos min hasta obtener una mezcla pastosa que se 

introdujo en los moldes de PLA. El exceso de cemento alrededor del molde se 

eliminó con la ayuda de una espátula. Se dejó secar durante 30 min y 

posteriormente se extrajeron las piezas del modelo D de los moldes de PLA. Las 

piezas del modelo D sin amoxicilina-clavulánico se fabricaron de igual manera, 

excepto que no se le añadió amoxicilina-clavulánico al componente sólido del 

cemento. Se fabricaron 4 lotes independientes en 4 días diferentes del modelo C. 

en ausencia (0 g) y en presencia de 2 g de amoxicilina clavulánico. 

Las piezas impresas con resina (modelo A, modelo B y modelo C) y las fabricadas 

con cemento (modelo D) se pesaron con la balanza de precisión ABJ 220-4NM© 

(Kern). El peso se registró como el peso inicial y se utilizó como un índice de 

calidad del proceso de fabricación, no se utilizaron aquellas piezas con una 

desviación del 10% del valor medio. El peso inicial de cada pieza de un mismo 

lote se promedió para compararlo con el de otros lotes. 



Material y métodos 

108 

3.5 ESTUDIO DE ELUCIÓN DE AMOXICILINA Y 

CLAVULÁNICO 

Para la realización del estudio de elución se siguió el siguiente protocolo. Cada 

pieza fabricada se depositó en un tubo de 10 mL de vidrio borosilicato Pyrex® 

(Merck Millipore), al que se le adicionó 1 mL de solución salina tamponada con 

fosfato (PBS, acrónimo de phosphate buffer saline; P4417, Merck Millipore). 

Tras ello, el tubo fue incubado en un baño termostatizado Precisterm® (J. P. 

Selecta) a una temperatura controlada de 37 °C. 

3.5.1. TOMA DE MUESTRAS 

La toma de muestras para el estudio de elución fue realizada a tiempos prefijados 

de 1, 2, 3, 4, 5, 6 y 7 días. Para ello, en cada tiempo de muestreo se extrajo la 

totalidad del volumen de PBS inicialmente adicionado, que se almacenó en un 

tubo Eppendorf® estándar hasta su posterior análisis cromatográfico. Tras ello, se 

repuso 1 mL de PBS en el tubo de vidrio borosilicato Pyrex® que contenía la 

pieza. Este procedimiento se repitió para cada tiempo de muestreo, hasta finalizar 

el protocolo del estudio de elución. 

 

3.5.2. ANÁLISIS CROMATOGRÁFICO 

3.5.2.1. TRATAMIENTO DE MUESTRAS 

Las soluciones almacenadas en los tubos Eppendorf® se sometieron a un proceso 

de filtración mediante filtros desechables de Nylon® (Agilent Technologies) con 

un diámetro de poro de 0,45 µm y acoplables a una jeringa de vidrio de 1 mL. 

Dada la naturaleza de la matriz a medir, la disolución filtrada fue sometida a un 

minucioso examen macroscópico visual con el objetivo de localizar posibles 



Material y métodos 

109 

impurezas o partículas en suspensión que pudieran haber quedado tras el proceso 

de filtración. 

 

3.5.2.2. CONDICIONES CROMATOGRÁFICAS 

Para la determinación de la amoxicilina y del ácido clavulánico se utilizó el 

equipo de cromatografía líquida de alta resolución (HPLC, acrónimo de high-

performance liquid chromatography) de módulos integrados Agilent modelo 

1200 series (Agilent Technologies) (Figura 13). Se empleó una columna C18 

Scharlau (150 mm de longitud × 4,6 mm de diámetro interno y 5 μm de diámetro 

de partícula) con una elución por gradiente con una fase móvil A compuesta por 

tampón fosfato 0,02 M (pH 3,50) y una fase móvil B compuesta por metanol. El 

porcentaje de fase móvil B fue mantenido en un 5 % durante los 7,5 min iniciales, 

tras ello se incrementó gradualmente durante 1 min este porcentaje hasta alcanzar 

un 45 %, manteniéndose así durante 7 min. Finalmente, la columna fue 

reacondicionada a las condiciones cromatográficas iniciales durante 5 min. Así 

pues, el tiempo final de análisis cromatográfico fue de 20,5 min. La velocidad de 

flujo de la fase móvil fue de 1 mL/min y el volumen de inyección de la muestra 

de 10 μL. Las separaciones se realizaron a una temperatura controlada de 25 °C. 

La detección espectrofotométrica se efectuó en el detector UV-visible a 230 nm 

que corresponden al máximo de absorción de ambos analitos. 

 Para la preparación de las fases móviles se empleó metanol grado HPLC 

(Multisolvent®, Scharlau) y ácido acético, ácido fosfórico y dihidrogenofosfato 

de potasio de calidad para análisis (Panreac Química). La disolución de tampón 

fosfato 0,02 M utilizada para la elaboración de las fases móviles, se preparó por 

disolución de la cantidad adecuada de dihidrogenofosfato de potasio en agua 

ultrapura obtenida con el sistema ELGA-PURELAB flex (ELGA Lab. Water). 

Para el ajuste del pH de las fases móviles y disoluciones tampón se utilizó un pH-
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metro (modelo GLP22, Crison Instruments). Las fases móviles se filtraron con 

filtros desechables de Nylon® de un diámetro de poro de 0,45 μm (Micron 

Separations).  

 

 

Figura 13: Equipo modular de cromatografía líquida de alta eficiencia (HPLC) 1200 
series® (Agilent Technologies) utilizado para identificar y cuantificar la amoxicilina y el 
ácido clavulánico. 

 

3.5.2.3. PREPARACIÓN DE CALIBRADORES Y CONTROLES 

Para la preparación de las disoluciones de amoxicilina y ácido clavulánico se 

empleó la especialidad farmacéutica genérica de uso intravenoso 

amoxicilina/ácido clavulánico Normon® 2000/200 mg polvo para solución para 
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perfusión. Se preparó diariamente una disolución de trabajo a una concentración 

de 20 mg/mL por disolución de la cantidad adecuada de polvo en agua ultrapura. 

Esta disolución se almacenó a 4° C en la oscuridad. 

A partir de esta disolución de trabajo, y empleando PBS como diluyente, se 

prepararon los respectivos controles para la validación (calibradores y controles). 

Los calibradores se prepararon para la elaboración de dos rectas de calibrado para 

cada analito, una de ellas empleada para un rango bajo de concentraciones (1; 5; 

10; 25; 50 y 100 mg/L para amoxicilina, y 0,1; 0,5; 1; 2,5; 5 y 10 mg/L para ácido 

clavulánico) y otra para un rango alto (50; 100; 200; 400; 800 y 1600 mg/L para 

amoxicilina, y 5; 10; 20; 40; 80 y 160 mg/L para ácido clavulánico) (Figura 14 

y 15). Los controles se prepararon para el rango bajo de concentraciones (1; 5; 50 

y 100 mg/L para AMOX, y 0,1; 0,5; 5 y 10 mg/L para CLAV) y para el rango 

alto (50; 100; 800 y 1600 mg/L para AMOX, y 5; 10; 80 y 160 mg/L para CLAV). 

 

 

Figura 14: Rectas de calibrado para la amoxicilina, A) en un rango bajo de 
concentraciones (1; 5; 10; 25; 50 y 100 mg/L) y B) en un rango alto de concentraciones 
(50; 100; 200; 400; 800 y 1600 mg/L), utilizadas para determinar la concentración de la 
amoxicilina eluida de las piezas. Cada gráfica muestra la ecuación de la recta y el 
coeficiente de determinación R2. 
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Figura 15: Rectas de calibrado para el ácido clavulánico, A) en un rango bajo de 
concentraciones (0,1; 0,5; 1; 2,5; 5 y 10 mg/L) y B) en un rango alto de concentraciones 
(5; 10; 20; 40; 80 y 160 mg/L), utilizadas para determinar la concentración del ácido 
clavulánico eluido de las piezas. Cada gráfica muestra la ecuación de la recta y el 
coeficiente de determinación R2. 

 

Para la validación de la linealidad se examinó el valor del coeficiente de 

determinación (R2) y se utilizó el criterio R2 > 0.995, límite usualmente exigido 

para la acreditación de ensayos cromatográficos según la norma ISO 17025:2017 

(Requisitos generales para la competencia de los laboratorios de prueba y 

calibración). 

Para evaluar la estabilidad del proceso de calibración, se compararon los valores 

de las ordenadas en el origen (b0) y de las pendientes (b1) obtenidos en cada una 

de las sesiones de trabajo. Diferencias entre los valores obtenidos para b1 

inferiores al 10% se consideraron indicativas de una estabilidad satisfactoria. 

Para el control del equipo de HPLC, la adquisición y el tratamiento de los 

cromatogramas se utilizó el software Chemstation (Versión LC B.04.03, Agilent 

Technologies). Para los cálculos relativos a la validación de los métodos 

analíticos desarrollados, la obtención de los estadísticos relacionados con esta, 

así como para el aseguramiento interno de la calidad, se empleó Microsoft® 

Excel. 
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3.6 ESTUDIO DEL PROCESO DE ELUCIÓN 

Tras la finalización del estudio de elución de la amoxicilina-clavulánico, las 

piezas se sacaron de los tubos de vidrio y con ayuda de papel secante se eliminó 

el líquido de la superficie. Posteriormente las piezas se introdujeron en una estufa 

de secado Conterm® (J. P. Selecta) y se dejaron 12 h a 60 ºC. Una vez 

transcurrido este tiempo, las piezas se sacaron de la estufa y se pesaron con la 

ayuda de la balanza de precisión ABJ 220-4NM© (Kern) obteniendo el peso de 

la pieza después de la elución de sustancias. La pérdida de peso de cada una de 

las piezas se determinó restándole al peso inicial de la pieza, el peso de la pieza 

después de la elución. Esta diferencia fue indicativa de la pérdida de sustancias 

al colocar la pieza en contacto con el PBS. 

Además, para las piezas del modelo B y modelo C se calculó la cantidad teórica 

de amoxicilina-clavulánico que contenían a partir de la fórmula: 

Amox − Clav	(mg) =
(Peso	inicial	pieza	[mg]	x	AB	añadido	a	resina	[mg])

(Resina	[mg] + AB	añadido	a	resina	[mg])  

 

Donde: Amox-Clav (mg), es la cantidad teórica de amoxicilina-clavulánico que 

hay en la pieza; Peso inicial pieza [mg], es el peso en mg de la pieza después de 

ser impresa; Resina [mg], son los mg de resina Optiprint® Lumina que se 

utilizaron para imprimir las piezas, en todos los casos 10.000 mg (10 g) y AB 

añadido a resina [mg], son los mg de amoxicilina-clavulánico añadidos a la 

resina para imprimir la pieza, dependiendo del caso se añadieron 1.000, 1.500 o 

2.000 mg. 

En el caso de las piezas del modelo D no fue posible calcular la cantidad de 

amoxicilina-clavulánico que poseían las piezas, puesto que en el proceso de 
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fabricación se mezcló un sólido con un líquido y durante el proceso de 

polimerización podrían perderse un volumen de líquido que no es posible 

determinar. Para las piezas del modelo D no se determinó de forma teórica la 

cantidad de amoxicilina-clavulánico que poseía la pieza. 

Finalmente, para determinar el grado de penetración de un colorante básico en la 

estructura de las piezas del modelo B y del modelo D fabricadas con 2 g de 

amoxicilina-clavulánico, las piezas se sumergieron durante 1 h en un tubo de 

vidrio borosilicato Pyrex® (Merck Millipore), al que se le adicionó 1 mL de 

solución de azul de metileno al 1% (p/v en agua destilada). Transcurrido este 

tiempo las piezas se sacaron del tubo, se eliminó el líquido de la superficie con 

papel secante y se introdujeron en una estufa de secado Conterm® (J. P. Selecta) 

durante 12 h a 60 ºC. Una vez transcurrido este tiempo, las piezas se sacaron de 

la estufa y con la ayuda de una sierra se partieron por la mitad para observar el 

grado de penetración del colorante. 

 

3.7 ESTUDIO MICROBIOLÓGICO 

El estudió microbiológico se realizó en colaboración con el servicio de 

Microbiología del Hospital Universitario la Fe de Valencia. Se fabricaron piezas 

del modelo B en ausencia (0 g) y en presencia de amoxicilina-clavulánico (2 g). 

Posteriormente, cada pieza se introdujo en un tubo de vidrio borosilicato Pyrex® 

(Merck Millipore) con 4 mL PBS. A los tiempos prefijados de 12 horas, 1, 2, 3, 

5, 7 y 14 días, el PBS se extrajo y se sustituyó por otros 4 mL de PBS. El PBS 

extraído se utilizó para determinar la concentración mínima inhibitoria (CMI) de 

las sustancias eluidas de las piezas. Como control se utilizaron las piezas impresas 

sin amoxicilina-clavulánico. 

Para ello se testó con dos cepas de E. coli sensible a amoxicilina-clavulánico 

procedentes de la colección de microorganismos del servicio de Microbiología 
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que habían sido identificadas mediante espectrometría de masas MALDI-TOF 

VITEK®MS (bioMérieux). La sensibilidad a amoxicilina-clavulánico de ambas 

cepas fue determinada mediante el panel de sensibilidad Microscan® BGN MDR 

(Beckman Coulter Diagnostics) y mediante la técnica de E-Test en placas de agar 

Muller-Hinton. 

Posteriormente, mediante la técnica de microdilución en placa se calculó la 

concentración de amoxicilina-clavulánico que poseía cada muestra de PBS y se 

realizó una curva de elución de la amoxicilina-clavulánico. La técnica de 

microdilución en placa se realizó en placas de microtitulación con pocillos de 

fondo en U con una capacidad de 200 µL. En estas placas se determinó la CMI 

de la amoxicilina-clavulánico contenidos en las muestras de PBS y eluidos de las 

piezas, y se comparó con el valor de la CMI de las cepas de E. coli estudiadas. 

Así, se obtuvo el valor de la concentración de amoxicilina-clavulánico de las 

muestras de PBS. Los experimentos se realizaron por duplicado, usando caldo de 

triptisoja como medio de cultivo. Se realizaron 24 diluciones dobles de la 

concentración original de la muestra. El experimento se realizó con los 

correspondientes controles por duplicado de crecimiento para comprobar que la 

cepa utilizada era viable y comparar su crecimiento con los pocillos con 

antibiótico, y de esterilidad para comprobar que no hubo contaminaciones 

durante la preparación del ensayo. 

El inóculo bacteriano se preparó a partir de colonias de 20-24 horas de 

crecimiento, unos 15 min antes de ser usado, con una concentración de 

microorganismos de 5x105 UFC/mL, evitando así un aumento de su 

concentración por multiplicación bacteriana. Posteriormente, los 

microorganismos se inocularon a los pocillos de la placa mediante una pipeta 

multicanal y se incubaron durante 16-20 horas a una temperatura de 36 ºC en 

atmósfera ambiente. La CMI de las cepas se comprobó observando el crecimiento 

de E. coli en el fondo de los pocillos de la placa de microtitulación (Figura 16). 
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Figura 16: Fotografía de la placa de microtitulación con pocillos en U utilizada para la 
determinación de la CMI de la amoxicilina-clavulánico en las cepas de E. Coli estudiadas. 

 

3.8  DETERMINACIÓN DE PROPIEDADES MECÁNICAS DE 
LAS PIEZAS 

Finalmente se procedió a la determinación de la fuerza de compresión que hay 

que aplicar hasta la rotura de las piezas del modelo B impresas con 10 g de resina 

Optiprint® Lumina en ausencia (0 g) y en presencia de 2 g de amoxicilina-

clavulánico. Las piezas impresas únicamente con resina (0 g) sirvieron de control 

para determinar la fuerza de rotura de la resina Optiprint® Lumina polimerizada, 

fuerza que se comparó con la fuerza de rotura que había que aplicar a las piezas 

del modelo B impresas con 2 g de amoxicilina-clavulánico. En este caso se 

estudiaron dos grupos de piezas, un grupo en el que las piezas conservaban la 

amoxicilina-clavulánico, se estudiaron una vez finalizada la impresión 

(previamente a la elución), para determinar cómo afecta la presencia del 

antibiótico a la dureza de la resina y otro grupo en el que las piezas se estudiaron 
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después de la elución durante 7 días, para determinar la fuerza de rotura de la 

pieza una vez se ha producido la elución de las sustancias. 

La fuerza de rotura de las piezas del modelo B una vez se produjo la elución se 

comparó con aquellas piezas fabricadas con cemento, modelo D con 2 g de 

amoxicilina-clavulánico después de la elución del antibiótico, debido a que el 

cemento es ampliamente utilizado en intervenciones quirúrgicas en traumatología 

y su eficacia ha sido ampliamente probada. 

Para determinar la resistencia mecánica, cada pieza se colocó sobre el carro de 

desplazamiento inferior de la máquina de ensayo motorizada PCE-MTS500® 

(PCE instruments) y la fuerza aplicada fue continuamente monitorizada con el 

dinamómetro PDE-DFG N 5K (PCE instruments) a través del software EDMS 

v3.0 para Windows (Figura 17). El dinamómetro mide la fuerza de compresión 

que ejerce la máquina de ensayo sobre la pieza, desde 0 a 5.000 N con una 

precisión del 0,1% en el rango completo de la escala de medición. Además, la 

máquina de ensayo puede ejercer fuerzas hasta un máximo de 5.000 N con una 

velocidad de avance del carro de desplazamiento que va desde 30 mm/min hasta 

230 mm/min.  

Cada una de las piezas se colocó en la máquina de ensayo y se determinó la fuerza 

de compresión en el cual se producía la rotura de la pieza. Posteriormente, los 

datos registrados y almacenados en el ordenador se trataron con el programa 

Microsoft® Excel para obtener las gráficas de fuerza de compresión aplicada hasta 

la rotura de la pieza en función del tiempo. 
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Figura 17: A) Dinamómetro PCE-DFG N 5K® (PCE instruments) para el monitorización 
y registro de la fuerza de compresión aplicada sobre la pieza. B) Máquina de ensayo 
motorizada PCE-MTS500® (PCE instruments) utilizada para colocar la pieza y generar 
la fuerza de compresión. 

 

3.9  DATOS Y ANÁLISIS ESTADÍSTICO 

Los datos obtenidos se expresaron como media ± error estándar de la media. En 

los experimentos en los que se determinó la elución de amoxicilina o ácido 

clavulánico en función del tiempo se calculó el área bajo la curva en unidades 

arbitrarias en las diferentes condiciones experimentales. Para determinar las 

diferencias de las medias entre 2 grupos se utilizó una prueba t-student. Para 

determinar las diferencias entre 3 grupos se utilizó un análisis de varianza 

(ANOVA) de una vía seguido de un test de Bonferroni. En todos los casos una 
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probabilidad menor de 0,05 (P<0,05) se consideró significativa. El análisis 

estadístico se realizó con el software Prism 6 (GraphPad Software Inc.). 
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4.1 IMPRESIÓN Y FABRICACIÓN DE LAS PIEZAS 

Se obtuvieron piezas cilíndricas de 10 mm de diámetro y 5 mm de altura. 

Inicialmente, se diseñó un modelo con orificios cilíndricos de 0,5 mm de diámetro 

separados por 1 mm, en la base y la superficie lateral, modelo A. En la Figura 18 

se observa una pieza impresa del modelo A. 

 

 
 
Figura 18: Pieza del modelo A impresa con la resina Optiprint® Lumina en la impresora 
Elegoo Mars 2 donde se muestran los orificios de 0,5 mm de diámetro espaciados 1 mm. 

 

El modelo A se descartó debido a la obliteración de los orificios tras su impresión, 

por el pequeño tamaño de estos. Para evitar este problema se diseñaron otros dos 

modelos con orificios más grandes. El modelo B con orificios cilíndricos de 1 

mm de diámetro espaciados cada 2 mm, tanto en la base como en la superficie 

lateral (Figura 19) y el modelo C con orificios cilindros de 2 mm de diámetro 

espaciados cada 4 mm, en la base y la superficie lateral (Figura 19). Los orificios 

de estas piezas impresas no se obliteraban durante la impresión y permitieron 

analizar la elución de la amoxicilina-clavulánico a partir de estas estructuras. 
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Figura 19: Pieza del modelo B impresa con la resina Optiprint® Lumina en la impresora 
Elegoo Mars 2 donde se muestran los orificios de 1 mm de diámetro espaciados 2 mm. 

 

 

Figura 20: Pieza del modelo C impresa con la resina Optiprint® Lumina en la impresora 
Elegoo Mars 2 donde se muestran los orificios de 2 mm de diámetro espaciados cada 2 
mm. 
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4.1.1 FABRICACIÓN DE LOS LOTES DEL MODELO B Y 
MODELO C. 

Las piezas del modelo B impresas sin adicionar amoxicilina-clavulánico (0 g) 

tuvieron un peso medio de 337±18 mg y un coeficiente de variación del 5,3% 

(Figura 21, Tabla 2). Las piezas impresas con 1 g, 1,5 g o 2 g de amoxicilina-

clavulánico tuvieron pesos y coeficientes de variación similares (P>0,05) a las 

piezas que no tenían fármacos, lo que sugiere que la adición de amoxicilina-

clavulánico en las cantidades indicadas no modificó significativamente el peso 

promedio de las piezas.  

Las piezas del modelo C impresas únicamente con la resina Optiprint® Lumina 

tuvieron un peso medio de 328±15 mg y un coeficiente de variación del 4,6 % 

(Figura 21). La impresión del modelo C con 1 o 1,5 g de amoxicilina-clavulánico 

no modificó significativamente el peso de las piezas. Sin embargo, la impresión 

con 2 g incrementó significativamente el peso medio de las piezas y aumentó el 

coeficiente de variación, sugiriendo que el incremento del porcentaje de 

amoxicilina-clavulánico en la resina produce mayor heterogeneidad en el peso. 
 

 
Figura 21: Pesos medios de los 8 lotes independientes de las piezas del modelo B y 
modelo C impresos con la resina Optiprint® Lumina en ausencia (0 g) o en presencia de 
amoxicilina-clavulánico (1, 1,5 o 2 g). *P<0.05 comparado con grupo de piezas impresas 
con 0, 1 y 1,5 g de amoxicilina-clavulánico. 
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La comparación de los pesos medios del modelo B con los del modelo C sin 

antibiótico (0 g) no mostró diferencias estadísticamente significativas en los 

pesos de las piezas (337± 8 mg vs 328±15 mg, respectivamente). Cuando se 

comparó el peso las piezas del modelo B y del modelo C impresas con 1 o 1,5 g 

de amoxicilina-clavulánico se observó una disminución significativa en el peso 

de las piezas del modelo C. Sin embargo, cuando se imprimió con 2 g de 

amoxicilina-clavulánico el peso medio de las piezas del modelo C se incrementó 

significativamente, indicando que la cantidad de amoxicilina-clavulánico 

añadido a 10 g de resina cambia las características de las piezas impresas, efecto 

que es más notable en las piezas del modelo C (Figura 22 y Tabla 2). 

 
Figura 22: Comparación de los pesos medios de los 8 lotes del modelo B y del modelo C 
impresos con 10 g de la resina Optiprint® Lumina en ausencia (0 g) y en presencia de 1, 
1,5 o 2 g de amoxicilina-clavulánico. Los puntos representan la media de cada uno de los 
8 lotes de fabricación para cada una de las condiciones experimentales. *P<0.05 
comparado con el modelo B. 
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Tabla 2: Peso medio y coeficiente de variación (CV) de las piezas del modelo B y del 
modelo C impresas con 10 g de la resina Optiprint® Lumina en ausencia (0 g) o en 
presencia de 1, 1,5 o 2 g de amoxicilina-clavulánico. 

Amoxi-Clav  Modelo B Modelo C 

0 g 
Peso (mg) 337±18 328±15 

CV (%) 5,3 4,6 

1 g 
Peso (mg) 336±25 306±13# 

CV (%) 7,4 4,2 

1,5 g 
Peso (mg) 346±23 322±19# 

CV (%) 6,7 5,9 

2 g 
Peso (mg) 342±20 372±30*# 

CV (%) 6,0 8,2 
Los valores se muestran como la media ± desviación estándar. *P<0,05 versus 
piezas impresas en ausencia (0 g) y en presencia de amoxicilina-clavulánico 1 
g y 1,5 g; #P<0,05 versus piezas del modelo B impresas con la misma cantidad 
de amoxicilina-clavulánico. 

 
4.2 ESTUDIO DE LA ELUCIÓN DE AMOXICILINA Y 

ÁCIDO CLAVULÁNICO. 

Tras obtener las piezas de cada uno de los modelos, se procedió al análisis de 

elución de amoxicilina y ácido clavulánico. Se estudiaron 5 piezas de cada 

modelo impresas con 10 g de resina Optiprint® Lumina con 1, 1,5 o 2 g de 

amoxicilina-clavulánico. Se determinó la concentración de amoxicilina y ácido 

clavulánico eluidos por cada pieza cada 24 horas durante 7 días. La Figura 23 

muestra un ejemplo de cromatograma de las sustancias eluidas de una pieza del 

modelo B impresa con 10 g de resina con 2 g de amoxicilina-clavulánico durante 

las primeras 24 horas. 
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Figura 23: Cromatograma representativo de la detección de la amoxicilina (AMOX) y el 
ácido clavulánico (CLAV) eluidos durante 1 día de una pieza del modelo B impresa con 
10 g de resina Optiprint® Lumina y 2 g de amoxicilina-clavulánico. Fase móvil 
compuesta por tampón fosfato (KH2PO4) 0,02 M (pH ajustado a 3,0 con H3PO4)/metanol 
(modo de elución de gradiente). Columna de fase reversa C18 Scharlau (150 mm de 
longitud x 4.6 mm diámetro interno y 5 µm de tamaño de partícula) con un flujo de 1,0 
mL min-1 y un volumen de inyección de 10 µL. Detección UV/Visible λ 230 nm. 

 

4.2.1 ELUCIÓN DE AMOXICILINA. 

El modelo B impreso con 1 g de amoxicilina-clavulánico a las 24 horas eluyó 

122±17 mg/L de amoxicilina. Esta cantidad disminuyó de forma importante a los 

2 días (9,4±1,6 mg/L) y continuó disminuyendo los siguientes días hasta alcanzar 

un estado estacionario a partir del quinto día (Figura 24 y Tabla 3). Como control 

se utilizaron 5 piezas del modelo B impresas únicamente con la resina Optiprint® 

Lumina sin amoxicilina-clavulánico (0 g). En todos los casos la liberación de 

amoxicilina fue indetectable (Datos no mostrados). 

La Figura 24 recoge los valores de elución y el área bajo la curva, índice de la 

elución total de amoxicilina durante los 7 días, indicando que el modelo B con 2 

g de amoxicilina-clavulánico liberó más amoxicilina que el de 1,5 g y este más 

que el de 1 g. 
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Figura 24: A) Elución de amoxicilina de piezas del modelo B impresas con 10 g de la 
resina Optiprint® Lumina y 1, 1,5 o 2 g de amoxicilina-clavulánico cada 24 horas durante 
7 días. B) Área bajo la curva de la elución de amoxicilina en unidades arbitrarias. *P<0.05 
versus piezas impresas con 1 g de amoxicilina-clavulánico. #P<0,05 versus con piezas 
impresas con 1,5 g de amoxicilina-clavulánico. 

 
Tabla 3: Valores de la elución de amoxicilina por las piezas del modelo B impresas con 
la mezcla de 10 g de la resina Optiprint® Lumina con 1, 1,5 o 2 g de amoxicilina-
clavulánico cada 24 horas durante 7 días. 
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Modelo B 
Liberación de amoxicilina (mg/L) 
1 g 1,5 g 2 g 

1er día 122 ± 17 356 ± 31 1655 ± 118 
2º día 9,4 ± 1,6 27 ± 8,0 119 ± 12 
3er día 2,3 ± 0,9 5,0 ± 2,1 21 ± 2,0 
4º día 1,3 ± 0,3 1,4 ± 0,7 3,4 ± 0,4 
5º día 1,0 ± 0 1,0 ± 0 1,1 ± 0.2 
6º día 1,0 ± 0 1,0 ± 0 1,0 ± 0 
7º día 1,0 ± 0 1,0 ± 0 1,0 ± 0 

Los valores se muestran como la media ± desviación estándar de la 
media de 5 piezas diferentes en cada condición experimental.  

 

 

Se realizaron experimentos similares con el modelo C. En las piezas impresas con 

10 g de resina y 1 g de amoxicilina-clavulánico, se obtuvo una elución a las 24 

horas de 31±5 mg/L. la cantidad disminuyó de forma importante a los 2 días 

5,8±0,6 mg/L y a partir del cuarto día se alcanzó el estado estacionario (Figura 

25 y Tabla 4). La Figura 4-9 recoge los valores de elución y el área bajo la curva, 

como índice de la elución total de amoxicilina durante los 7 días, y al igual que 

ocurrió con el modelo B, el modelo C con 2 g liberó más amoxicilina que el de 

1,5 g y este más que el de 1 g. 
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Figura 25: A) Elución de amoxicilina de piezas del modelo C impresas con 10 g de resina 
Optiprint® Lumina y 1, 1,5 o 2 g de amoxicilina-clavulánico cada 24 horas durante 7 
días. B) Área bajo la curva de la elución de amoxicilina con el tiempo. *P<0.05 versus 
modelo C con 1 g de amoxicilina-clavulánico. #P<0,05 versus piezas impresas con 1,5 g 
de amoxicilina-clavulánico. 
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Tabla 4: Valores de la elución de amoxicilina por las piezas del modelo C impresas con 
10 g de resina Optiprint® Lumina y 1, 1,5 o 2 g de amoxicilina-clavulánico cada 24 horas 
durante 7 días. 

 

Modelo C 
Elución de amoxicilina (mg/L) 

1 g 1,5 g 2 g 
1er día 31 ± 5 151 ± 10 860 ± 174 
2º día 5,8 ± 0,6 15 ± 4 68 ± 13 
3er día 1,5 ± 0,6 3,4 ± 0,6 12 ± 1 
4º día 1,0 ± 0,1 1,3 ± 0,6 2,2 ± 0,7 
5º día 1,0 ± 0 1,0 ± 0 1,0 ± 0 
6º día 1,0 ± 0 1,0 ± 0 1,0 ± 0 
7º día 1,0 ± 0 1,0 ± 0 1,0 ± 0 

Los valores se muestran como la media ± desviación estándar de la 
media de 5 piezas diferentes en cada condición experimental.  

 

La comparación de la liberación de amoxicilina entre el modelo B y el modelo C 

se muestra en la Figura 26. En todos los casos las piezas del modelo B eluyeron 

más amoxicilina que las del modelo C hasta llegar al estado estacionario. En las 

piezas del modelo B el estado estacionario se alcanzó alrededor del quinto día de 

elución mientras que en las piezas del modelo C ocurrió alrededor del cuarto día. 
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Figura 26: Paneles A), C), E) Comparación de la elución de amoxicilina entre las piezas 
del modelo B y modelo C impresas con 10 g de resina Optiprint® Lumina y 1, 1,5 o 2 g 
de amoxicilina-clavulánico (Amox + Clav) cada 24 horas durante 7 días. Paneles B), D), 
E) Área bajo la curva de la elución de amoxicilina. *P<0.05 versus el modelo B. 
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4.2.2 ELUCIÓN DE ÁCIDO CLAVULÁNICO. 

En el análisis de elución de ácido clavulánico, el modelo B impreso con 1 g de 

amoxicilina-clavulánico a las 24 horas liberó 9,3±1,0 mg/L de ácido clavulánico. 

Esta cantidad disminuyó de forma importante a los 2 días (0,84±0,2 mg/L) y 

continuó disminuyendo los siguientes días hasta alcanzar un estado estacionario 

a partir del cuarto día (Figura 27 y Tabla 5). 

 

 
Figura 27: A) Elución de ácido clavulánico de piezas del modelo B impresas con 10 g de 
resina Optiprint® Lumina y 1, 1,5 o 2 g de amoxicilina-clavulánico cada 24 horas durante 
7 días. B) Área bajo la curva de la elución de ácido clavulánico. *P<0.05 versus piezas 
impresas con 1 g de amoxicilina-clavulánico. #P<0,05 versus piezas impresas con 1,5 g 
de amoxicilina-clavulánico. 
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Tabla 5: Valores de la elución de ácido clavulánico por las piezas del modelo B impresas 
con 10 g de resina Optiprint® Lumina y 1, 1,5 o 2 g de amoxicilina-clavulánico cada 24 
horas durante 7 días.  

 

Modelo B 
Elución de ácido clavulánico (mg/L) 

1 g 1,5 g 2 g 
1er día 9,3 ± 1,0 67 ± 9 340 ± 36 
2º día 0,84 ± 0,2 3,5 ± 0,8 14 ± 1 
3er día 0,2 ± 0,1 0,4 ± 0,2 1,9 ± 0,2 
4º día 0,1 ± 0 0,1 ± 0 0,3 ± 0 
5º día 0,1 ± 0 0,1 ± 0 0,1 ± 0 
6º día 0,1 ± 0 0,1 ± 0 0,1 ± 0 
7º día 0,1 ± 0 0,1 ± 0 0,1 ± 0 

Los valores se muestran como la media ± desviación estándar de la 
media de 5 piezas diferentes en cada condición experimental. 

 
La Figura 27B recoge los valores del área bajo la curva como índice de la 

liberación total de ácido clavulánico durante los 7 días. Las piezas impresas con 

2 g de antibiótico liberaron más ácido clavulánico que las impresas con 1,5 g y 

estás más que las impresas con 1 g de amoxicilina-clavulánico. 

 

El máximo de elución del ácido clavulánico por las piezas del modelo C se obtuvo 

a las 24 horas, disminuyendo notablemente a los 2 días y alcanzando el estado 

estacionario a partir del cuarto día (Figura 28 y Tabla 6). El área bajo la curva, 

indicativo de la elución de ácido clavulánico durante los 7 días, fue mayor cuanto 

mayor fue la cantidad de amoxicilina-clavulánico con la que se imprimió la pieza. 

Se obtuvieron diferencias significas entre las piezas de 1, 1,5 y 2 g de 

amoxicilina-clavulánico (Figura 28B). 
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Figura 28: A) Elución de ácido clavulánico de piezas del modelo C impresas con 10 g de 
resina Optiprint® Lumina y 1, 1,5 o 2 g de amoxicilina-clavulánico cada 24 horas durante 
7 días. B) Área bajo la curva de la elución de ácido clavulánico con el tiempo. *P<0.05 
versus piezas impresas con 1 g de amoxicilina-clavulánico. #P<0,05 versus piezas 
impresas con 1,5 g de amoxicilina-clavulánico. 
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Tabla 6: Valores de la elución de ácido clavulánico por las piezas del modelo C impresas 
con 10 g de resina Optiprint® Lumina y 1, 1,5 o 2 g de amoxicilina-clavulánico cada 24 
horas durante 7 días.  

 

Modelo C 
Elución de ácido clavulánico (mg/L) 

1 g 1,5 g 2 g 
1er día 5,9 ± 0,7 39 ± 3 123 ± 13 
2º día 0,4 ± 0,1 1,4 ± 0,3 6,4 ± 0,8 
3er día 0,1 ± 0 0,3 ± 0,1 0,8 ± 0,1 
4º día 0,1 ± 0 0,1 ± 0 0,1 ± 0 
5º día 0,1 ± 0 0,1 ± 0 0,1 ± 0 
6º día 0,1 ± 0 0,1 ± 0 0,1 ± 0 
7º día 0,1 ± 0 0,1 ± 0 0,1 ± 0 

Los valores se muestran como la media ± desviación estándar de la 
media de 5 piezas diferentes en cada condición experimental.  

 
 
La comparación de la elución de ácido clavulánico entre las piezas del modelo B 

y modelo C impresas con 1 g de amoxicilina-clavulánico mostró que las piezas 

del modelo B liberaron significativamente más ácido clavulánico. Resultados 

similares se obtuvieron cuando las piezas fueron impresas con 1,5 o 2 g de 

amoxicilina-clavulánico, indicando que las piezas del modelo B eran capaces de 

eluir una mayor cantidad de ácido clavulánico en todos los casos estudiados 

(Figura 29). 
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Figura 29: Paneles A), C), E) Comparación de la elución de ácido clavulánico entre las 
piezas del modelo B y modelo C impresas con 10 g de resina Optiprint® Lumina y 1, 1,5 
o 2 g de amoxicilina-clavulánico (Amox + Clav) cada 24 horas durante 7 días. Paneles 
B), D), E) Área bajo la curva de la elución de ácido clavulánico. *P<0.05 versus el modelo 
B. 
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4.2.3 ELUCIÓN DE AMOXICILINA Y ÁCIDO CLAVULÁNICO 
DEL MODELO D. 

El modelo D fabricado con el cemento Palacos®LV al que se le añadieron 2 g de 

amoxicilina-clavulánico, para estudiar la elución de estas sustancias, ya que 

actualmente es el material más empleado en la traumatología. La Figura 30 

recoge la elución de amoxicilina cada 24 horas durante 7 días y la Figura 31 la 

elución de ácido clavulánico. 

 

La elución de amoxicilina o ácido clavulánico fue máxima a las 24 horas y 

disminuyó de forma importante en el segundo día. En ambos casos se alcanzó un 

estado estacionario a partir del cuarto día. 

 

 
Figura 30. Elución de amoxicilina de las piezas del modelo D cada 24 horas durante 7 
días. 
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Figura 31 Elución de ácido clavulánico de las piezas del modelo D cada 24 horas durante 
7 días. 

 

4.3 ESTUDIO DEL PESO DE LAS PIEZAS TRAS LA 

ELUCIÓN. 

Tras realizar el estudio de elución de amoxicilina y ácido clavulánico, las piezas 

se desecaron y se pesaron para estudiar la pérdida de peso en cada caso. Las 

piezas del modelo B impresas con 1 g de amoxicilina-clavulánico pasaron de 

pesar 351±15 mg a pesar 321±15 mg después de la elución, con una disminución 

media de 30,3±6,2 mg de peso. En las piezas impresas con 1,5 g de amoxicilina-

clavulánico, el peso medio fue 358±15 mg, y después de la elución de los 

fármacos fue de 317±15 mg, con una variación de 40,6 ± 6,9 mg. Finalmente, en 

el caso de las piezas impresas con 2 g de amoxicilina-clavulánico, el peso medio 

inicial fue de 319±45 mg, el peso final fue de 247±35 mg con una variación de 

71,9±12,1 mg (Figura 32 y Tabla 7). El peso teórico de amoxicilina-clavulánico 

del modelo B atendiendo al peso de la pieza impresa con 2 g de antibiótico fue 

de 53,2 ±7,5 mg, confirmándose que existía una mayor pérdida de peso que 

cantidad de amoxicilina-clavulánico en la pieza, sugiriendo que al añadir una 
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mayor proporción de fármacos parte de la resina Optiprint® Lumina no 

polimerizó adecuadamente y fue eliminada en el proceso de elución. 

 

 

Figura 32: Valores del peso medio antes (⬤) y después (◯) de la elución de la 
amoxicilina-clavulánico de las piezas del modelo B impresas con 10 g de la resina 
Optiprint® Lumina y con A) 1 g, B) 1,5 g y C) 2 g de amoxicilina-clavulánico. Para cada 
pieza se calculó la diferencia entre el peso inicial y el peso después de la elución, 
indicativo de la pérdida de peso (▲) y el peso teórico de amoxicilina-clavulánico 
calculado a partir del peso inicial de cada pieza (△). 

 

En las piezas del Modelo C se observaron datos similares a los de las piezas del 

modelo B. Los valores se muestran en la Figura 33 y Tabla 7. 
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Figura 33: Valores del peso medio antes (⬤) y después (◯) de la elución de la 
amoxicilina-clavulánico de las piezas del modelo C impresas con 10 g de la resina 
Optiprint® Lumina y con A) 1 g, B) 1,5 g y C) 2 g de amoxicilina-clavulánico. Para cada 
pieza se calculó la diferencia entre el peso inicial y el peso después de la elución, 
indicativo de la pérdida de peso (▲) y el peso teórico de amoxicilina-clavulánico 
calculado a partir del peso inicial de cada pieza (△). 

 

Tabla 7: Valores medios del peso inicial, peso final después de la elución, variación del 
peso y cantidad teórica de amoxicilina-clavulánico (Amox-Clav) en las piezas del modelo 
B y del modelo C impresos con 10 g de resina Optiprint® Lumina y 1, 1,5 o 2 g de 
amoxicilina-clavulánico. 

 Peso inicial 
(mg) 

Peso final 
(mg) 

Variación 
(mg) 

Amox-Clav 
(mg) 

Modelo B 
1 g 351 ± 15 321 ± 15 30,3 ± 6,2 31,9 ± 1,4 

1.5 g 358 ± 15 317 ± 15 40,6 ± 6,9 46,7 ±1,9 
2 g 319 ± 45 247 ± 35 71.9 ± 12 53,2 ± 7,5 

Modelo C 
1 g 308 ± 14 283 ± 22 25,2 ± 11 28,0 ± 1,3 

1.5 g 332 ± 36 299 ± 34 32.2 ± 20 43.3 ± 4,7 
2 g 402 ± 36 346 ± 17 56.3 ± 17 67,0 ± 6,0 

Los valores se muestran como la media ± desviación estándar de la media de 
5 piezas diferentes en cada condición experimental. 
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También, se realizó un análisis del peso tanto previo como posterior a la elución 

de amoxicilina-clavulánico del modelo D. Las piezas del modelo D tuvieron un 

peso medio tras la fabricación de 388±26 mg. Tras la elución y desecación de las 

piezas, el peso medio fue de 387±26 mg. Por lo tanto, la disminución media fue 

de 0,8±0,8 mg (Figura 4-17). En este caso, y debido a las características de 

fabricación de las piezas, no es posible calcular la cantidad aproximada de 

amoxicilina-clavulánico contenida en las piezas fabricadas por este método y el 

valor no indica. 

 

Figura 34: Valores del peso medio antes (⬤) y después (◯) de la elución de la 
amoxicilina-clavulánico de las piezas del modelo D fabricadas con cemento 
Palacos®LV con 2 g de amoxicilina-clavulánico. Para cada pieza se calculó la 
diferencia entre el peso inicial y el peso después de la elución, indicativo de la 
pérdida de peso (▲). 

 

Finalmente, para determinar el grado de penetración de un colorante básico en las 

estructuras fabricadas, piezas del modelo B y del modelo D con 2 g de 
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1%. El modelo B muestra coloración azul distribuida por toda la estructura, 

indicando que el azul de metileno penetró y tiñó toda la estructura. Sin embargo, 

en el caso del modelo D, únicamente se observó coloración azul en la superficie 

de la pieza, no encontrando coloración azul en el interior (Figura 35). Estos 

resultados indican que el azul de metileno es capaz de teñir la resina Optiprint® 

Lumina a través de la red que forma la resina polimerizada pero no a través del 

cemento. Pudiendo ser uno de los motivos que podrían explicar la diferente 

elución de amoxicilina-clavulánico de las piezas impresas con resina y las 

fabricadas con el cemento. 

 

 
Figura 35: A) Pieza del modelo D sumergida en una solución de azul de metileno, 
desecada y partida por la mitad, donde se puede observar que el azul de metileno tiñe la 
superficie de la pieza, pero no ha penetrado por el interior de la pieza. B) Pieza del modelo 
B sin sumergir y partida por la mitad donde se observa el color de la resina Optiprint® 
Lumina y C) pieza del modelo B sumergida en la solución de azul de metileno, desecada 
y partida por la mitad, donde se observa que el azul de metileno ha penetrado a través de 
la red polimerizada de la resina. D) Fotografía amplificada de la pieza del modelo B antes 
y después de haberse sumergido en una solución de azul de metileno. 

 

 

 

 

A B C D 
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4.4 ESTUDIO MICROBIOLÓGICO 

Las piezas del modelo B impresas con 2 g de amoxicilina-clavulánico fueron las 

escogidas para el estudio microbiológico por ser las que eluyeron mayor cantidad 

de fármacos. Las piezas se sumergieron en 4 mL de PBS y tras 12 h, se extrajo el 

PBS y se repuso por 4 mL de PBS nuevo. El PBS extraído se utilizó para 

determinar su capacidad antimicrobiana mediante la observación del crecimiento 

de las colonias E. coli sensible a amoxicilina-clavulánico. El proceso se repitió al 

1er, 2º, 3er, 5º, 7º y 14º día. Se utilizó un grupo control de piezas del modelo B 

impreso únicamente con la resina Optiprint® Lumina, sin antibiótico, para 

determinar si existía efecto microbicida por parte de la resina. 

 

Tras analizar los resultados obtenidos por la técnica de microdilución en placa, 

se observó que las muestras sin antibiótico no tenían efecto microbicida en las 

cepas de E. coli, a diferencia de las piezas con amoxicilina-clavulánico. A las 12 

h el PBS con las sustancias eluidas mostró una capacidad microbicida similar a 

una concentración de 896-512 mg/L, disminuyendo de forma progresiva hasta el 

día 14, en el que la capacidad microbicida fue similar a una muestra con 8 mg/L 

(Figura 36 y Tabla 8). 
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Figura 36: Curva con el máximo y el mínimo de la elución de antibiótico en las colonias 
de E. coli sensible a amoxicilina-clavulánico. 

Tabla 8: Valores de la equivalencia de la capacidad microbicida en las colonias de E. coli 
sensible a amoxicilina-clavulánico de las soluciones de PBS con el antibiótico eluido a 
los diferentes tiempos de las piezas del modelo B impresas con 10 g de resina Optiprint® 
Lumina en ausencia (0 g) y en presencia de 2 g de amoxicilina-clavulánico. 

 

Tiempo 
Modelo B 

0 g 2 g 

12 horas 0 mg/L 896-512 mg/L 

1 día 0 mg/L 112-64 mg/L 

2 días 0 mg/L 112-64 mg/L 

3 días 0 mg/L 28-16 mg/L 

5 días 0 mg/L 28-16 mg/L 

7 días 0 mg/L 14-8 mg/L 

14 días 0 mg/L 8-0 mg/L 
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4.5 ESTUDIO MECÁNICO 

Para el estudio mecánico se utilizaron piezas del modelo B impresas con 10 g de 

resina Optiprint® Lumina en ausencia (0 g) y en presencia de 2 g de amoxicilina-

clavulánico, antes (2 g pre) y después (2 g post) de la elución de los fármacos 

durante 7 días. Para la prueba se utilizaron 3 piezas de cada modelo y se 

sometieron a fuerzas de compresión crecientes hasta llegar a la rotura de la pieza. 

La Figura 37 muestra ejemplos de registro de la fuerza compresión aplicada a 

piezas del modelo B en las diferentes condiciones experimentales. 
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Figura 37: Registros de la fuerza de compresión aplicada hasta la rotura de las piezas del 
modelo B, impresas con 10 g de resina Optiprint® Lumina, A) en ausencia (Sin Amox + 
Clav) o en presencia de 2 g de amoxicilina-clavulánico, B) antes (2 g Amox + Clav pre) 
y C) después (2 g Amox+ Clav post) de la elución de los fármacos. D) Valores medios y 
desviación estándar de la fuerza de rotura de las piezas del modelo B en las diferentes 
condiciones experimentales. 

 

Las piezas del modelo B que se imprimieron únicamente con la resina Optiprint® 

Lumina, a las que no se les añadió antibiótico, mostraron mayor resistencia a la 

rotura que aquellas a las que se les añadió 2 g de amoxicilina-clavulánico. La 

adición de amoxicilina-clavulánico redujo un 18 % la fuerza de rotura de las 

piezas. Además, cuando las piezas impresas con 2 g de amoxicilina-clavulánico 

habían eluido durante 7 días los fármacos, la fuerza de rotura todavía fue menor, 
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reduciendo aproximadamente un 56 % la resistencia de la pieza impresa sin 

fármacos. 

La fuerza de rotura de las piezas del modelo B después de la elución de la 

amoxicilina-clavulánico (2 g post) se compararon con las piezas del modelo D 

fabricadas con cemento y 2 g de amoxicilina-clavulánico después de la elución 

de los fármacos. La Figura 38 muestra una pieza del modelo B y otra del modelo 

D después de aplicarles la fuerza que provoca la rotura de la pieza.  

 

 

Figura 38: Fotografía de una pieza del modelo B (izquierda) y modelo D (derecha) 
fabricadas con 2 g de amoxicilina-clavulánico y tras la elución de los fármacos durante 7 
días a las que se les ha aplicado la fuerza de rotura. 

 

La fuerza de compresión aplicada para la rotura de la pieza del modelo D fue más 

del doble que la aplicada para la rotura del modelo B (Figura 39), indicando que 

la pieza fabricada con cemento y amoxicilina-clavulánico tiene una mayor dureza 

que la impresa con la resina Optiprint® Lumina, aunque la pieza del modelo B 

aún presenta una importante resistencia a la rotura, incluso después de haber 

eluido los fármacos. 
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Figura 39: Registro de la fuerza de compresión desarrollada hasta la rotura de A) una 
pieza del modelo B y B) una pieza del modelo D fabricadas con 2 g de amoxicilina-
clavulánico después de la elución de los fármacos durante 7 días. C) Valores medios de 
la fuerza de rotura de la pieza del modelo B y modelo D fabricadas con 2 g de amoxicilina-
clavulánico después de la elución de los fármacos durante 7 días. 
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5 DISCUSIÓN 
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En la actualidad existe un incremento de las resistencias a los antibióticos, 

convirtiéndose en una crisis global de salud (132,233). Por ello, es necesario 

desarrollar nuevas estrategias que amplíen la utilización de antibióticos de forma 

local en patologías tan complejas como las infecciones osteotarticulares. La 

impresión 3D, mediante la creación de piezas tridimensionales, permite 

desarrollar nuevas opciones terapéuticas para el tratamiento del paciente. 

Aunque las impresoras tipo SLA no han sido ampliamente empleadas en el campo 

de la sanidad debido a la limitación de las resinas fotocurables, cada vez se están 

utilizando más junto con la adición de medicamentos, como el paracetamol o el 

ácido paraaminosalicílico de forma exitosa (234). También se ha empleado 

recientemente con antibióticos como el norfloxacino mediante el diseño de 

cápsulas 3D para su liberación sostenida mediante microgránulos (235), siendo 

una herramienta útil y una alternativa a otro tipo de impresoras en el campo de la 

sanidad. Por ello y debido a las ventajas que posee frente a otro tipo de impresoras 

tradicionales, como las FDM, hemos utilizado en este trabajo la impresora tipo 

SLA para obtener piezas con amoxicilina-clavulánico, fármacos que no se 

emplean de forma habitual con otros cárriers ya que sus propiedades 

farmacológicas se ven alteradas por los mismos, teniendo como objetivo ampliar 

las opciones terapéuticas para el facultativo, a la vez que obtener un objeto 3D 

personalizado para su aplicación. 

En la presente tesis hemos demostrado que es posible obtener piezas impresas 

con resina-antibiótico que permiten la elución progresiva y eficaz del fármaco a 

lo largo de los días. Una de las ventajas de fabricar las piezas con impresión 3D 

es que se puede diseñar y modificar el tamaño, la forma, las capas e incluso la 

densidad de orificios para modificar la elución del fármaco. 

La cantidad de fármaco que se emplea en la mezcla es importante, dado que una 

mayor proporción antibiótico-resina dificulta la obtención de una mezcla 
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homogénea que permita la impresión, formando un acúmulo del antibiótico en el 

fondo del tanque de la impresora. En las fases iniciales del estudio se determinó 

que el empleo de 2 g de amoxicilina-clavulánico con 10 g de resina producía una 

mezcla homogénea, que permitía obtener una pieza similar a la obtenida 

únicamente con resina. Debido a la alta viscosidad de la resina, para establecer 

las proporciones se decidió pesar la resina, en vez de coger un volumen. Después 

de la obtención de una mezcla homogénea resina-antibiótico se procedió a la 

impresión de las piezas. 

La utilización local de la amoxicilina-clavulánico en traumatología siempre ha 

sido limitada, debido a la imposibilidad de administrar los fármacos junto con el 

cemento, debido a que son termolábiles. El PMMA en el proceso de 

polimerización aumenta significativamente la temperatura, alterando las 

propiedades fisicoquímicas de la amoxicilina-clavulánico (122,127). Esta 

limitación en el empleo de amoxicilina-clavulánico frente a microorganismos 

sensibles, justifica la necesidad de emplear otros antibióticos termoestables de 

mayor espectro y toxicidad (236,237). Como demuestra nuestro estudio, es 

posible obtener piezas del modelo B impresas con resina y 2 g de amoxicilina-

clavulánico que eluyeron de forma eficaz los fármacos, alcanzándose 

concentraciones promedio de amoxicilina de 1.655 mg/L en las primeras 24 horas 

que decayeron progresivamente hasta el 7º día, con una concentración de 1 mg/L. 

De igual manera, el ácido clavulánico alcanzó concentraciones de 340 mg/L en 

las primeras 24 horas, que disminuyeron progresivamente hasta 0,1 mg/L el 7º 

día. El diseño de la pieza y de sus orificios en contacto con el líquido modificó la 

elución de amoxicilina-clavulánico. El modelo C con una menor densidad de 

agujeros en su superficie eluyó concentraciones menores en las primeras 24 

horas, tanto de amoxicilina (860 mg/L) como de clavulánico (23 mg/L). Esto es 

similar a lo que se observa con antibióticos termoestables en el PMMA, en el cual 
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a mayor superficie de contacto se obtiene una mayor liberación del antibiótico 

(238). 

Todas las piezas se diseñaron con el mismo tamaño, pero con diferente densidad 

de orificios, a mayor densidad de los orificios se producía una mayor elución del 

antibiótico, debido a que el mayor número de perforaciones aumenta la superficie 

de contacto con el líquido. Por este motivo, en el estudio microbiológico y 

mecánico se han empleado únicamente piezas del modelo B dado que eran las 

que mostraron mayor elución de amoxicilina-clavulánico.  

Las piezas utilizadas en el estudio fueron pesadas tras su impresión previamente 

al análisis de la elución de fármacos. Además, fueron nuevamente pesadas tras el 

proceso de elución. Esto permitía determinar si existía una correcta elución del 

antibiótico, y si se correspondía con el peso de los fármacos añadidos. Se observó 

que la pérdida de peso tras la elución de antibiótico de las piezas del modelo B 

impresas con 1 y 1,5 g, correspondía con el peso estimado de amoxicilina-

clavulánico añadido a la pieza. Sin embargo, en las piezas impresas con 2 g la 

pérdida de peso tras la elución era mayor que el peso estimado de amoxicilina-

clavulánico en la pieza. Este incremento en la pérdida de peso podría deberse al 

aumento de antibiótico en la resina, que alteraría el proceso de polimerización y 

la presencia de residuos de resina no polimerizada que se eliminarían durante la 

elución. A pesar de esto, se ha podido comprobar que el proceso de 

polimerización de la resina no afecta a la actividad del antibiótico, determinada 

mediante su capacidad bactericida que alcanzó una actividad in vivo similar a 14-

8 mg/mL de amoxicilina-clavulánico frente a cepas de E. coli a los 7 días. 

Una de las limitaciones del uso de las resinas en las impresoras 3D son los 

posibles residuos tóxicos que se pueden generar y los efectos secundarios que 

pueden producir. Por este motivo se empleó la resina biocompatible Optiprint, 

dispositivo médico de Clase IIA. En el estudio microbiológico se comprobó que 
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la resina no tenía efectos antimicrobianos. Se realizó un estudio comparativo 

entre la capacidad antibacteriana de la resina en ausencia y en presencia de 

antibiótico. Se demostró que las piezas sin fármaco no inhibieron el crecimiento 

de las cepas de E. coli, mientras que aquellas piezas impresas con resina-

antibiótico tenían claros efectos antimicrobianos, poniendo de manifiesto que los 

efectos estaban mediados por la amoxicilina-clavulánico. 

Existen pocos estudios que analicen si la luz UV de las impresoras láser 

modifican las propiedades fisicoquímicas y farmacológicas de los antibióticos. 

Como ejemplo se ha descrito que la luz UV altera las propiedades fisicoquímicas 

de la tetraciclina, degradándose hasta un 75% (239,240). Otros antibióticos como 

la rifampicina han sido empleados en la impresión SLA para fabricar parches 

transdérmicos para su liberación controlada, con resultados aparentemente 

prometedores en los que no se afectan las propiedades del antibiótico (241). 

Ranganathan et al. (242) analizaron el efecto de la luz UV en la impresión de 

piezas con una resina experimental formada por polietilenglicol y diacrilado de 

polietilenglicol a la que añadieron doxiciclina o vancomicina. Tras realizar la 

impresión, se colocaron las piezas en placas de Petri con E. coli y se observó que 

la doxiciclina mantenía su actividad y sus propiedades tras someterse a la 

impresión con luz UV. Sin embargo, las piezas impresas con vancomicina fueron 

afectadas por la luz UV, perdiendo un 35% de la eficacia a las 10 horas. Los 

resultados obtenidos en nuestros estudios de elución y microbiológico 

concuerdan con los de la doxiciclina. La utilización de luz UV para la impresión 

de las piezas con amoxicilina-clavulánico no mostró cambios en sus propiedades 

farmacológicas, obteniendo una respuesta efectiva sobre la inhibición del 

crecimiento de colonias de E. coli. Además, se observó que incluso pasados 14 

días existía respuesta al antibiótico inhibiendo el crecimiento de las colinas de E. 

coli, con concentraciones similares a 8 mg/L de amoxicilina-clavulánico. 
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Comparado la SLA con otras modalidades de impresión 3D, existen importantes 

diferencias con respecto a la impresión FDM. En la literatura se describen 

diversos estudios que demuestran que se pueden fabricar piezas con impresoras 

FDM utilizando filamento de PLA y que liberan antibiótico durante unas 2 

semanas (242). Sin embargo, no se disponen de filamentos comerciales de PLA 

cargados con antibiótico, por lo que la incorporación del antibiótico es un proceso 

que requiere de la habilidad y destreza del operador. En algunos casos, el 

filamento se ha mezclado con el fármaco directamente durante el proceso de 

extrusión (243) y en otros se ha añadido al propio filamento introduciéndolo en 

soluciones con altas concentraciones de fármaco (190). También se han descrito 

máquinas específicamente diseñadas para producir filamento cargado con el 

producto que se desea añadir y luego obtener piezas más homogéneas con la 

impresión FDM (192).  

Sin embargo, no siempre se han obtenido las piezas con la cantidad de fármaco 

deseada. Otra alternativa que ha sido utilizada es fabricar las piezas por impresión 

FDM y posteriormente sumergirlas en una solución concentrada de antibiótico. 

Qamar et at. (244) observaron que, al sumergir las piezas impresas en una 

disolución concentrada de ciprofloxacino, al estudiar el proceso de elución 

apenas obtuvieron concentraciones del fármaco y estas fueron poco homogéneas. 

Esta es una de las formas descritas para salvaguardar una de las grandes 

limitaciones que posee la impresión FDM: la temperatura. Sin embargo, no 

siempre se pueden “evitar” las altas temperaturas durante la extrusión del 

filamento, como observaron Scaffaro et al. con la cefazolina, obteniendo 

cantidades liberadas prácticamente indetectables (245). Por esta razón, la mayoría 

de los fármacos termolábiles no pueden emplearse directamente en las impresoras 

basadas en FDM (246), en estos casos hay que buscar otras alternativas a la 

impresión por extrusión (247). 
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Se ha demostrado que antibióticos termoestables, como la gentamicina mezclada 

con filamento de PLA, son capaces de aguantar altas temperaturas, entre 160 ºC 

y 175 ºC, durante el proceso de extrusión sin que sus propiedades se vean 

alteradas (248). Por tanto, aunque la impresión FDM es útil para su utilización 

con antibióticos termoestables como la gentamicina, la doxiciclina o el 

ciprofloxacino (249), no sería útil para fármacos termolábiles como la 

amoxicilina-clavulánico, requiriendo otras alternativas de impresión 3D para 

emplear estos fármacos u otro tipo de antibióticos termolábiles como la 

amikacina (250). 

En el presente estudio se ha demostrado que la impresión SLA con resina 

biocompatible permite emplear antibióticos termolábiles como la amoxicilina-

clavulánico sin que sus propiedades se vean afectadas por el proceso de 

impresión. Además, la obtención de la mezcla resina-antibiótico para su 

impresión 3D es más sencilla y no depende de factores como el tamaño y el grosor 

del filamento. 

Cui et al. emplearon piezas similares a las de nuestro estudio con distintas 

densidades de orificios en su superficie, utilizando el ciprofloxacino como 

antibiótico y la impresión tipo FDM. Estudiaron la elución del antibiótico en 

función de los orificios que tenía la pieza, comprobando su efectividad frente a la 

inhibición del crecimiento de cepas de E. coli y S. Aureus. Observaron que, 

dependiendo del diseño de la pieza se producía mayor o menor elución del 

antibiótico, obteniendo mayor elución cuantos más orificios se añadían a la pieza, 

debido a la mayor superficie de contacto con el medio líquido (251). En nuestro 

estudio, se observó que el colorante azul de metileno tiño toda la estructura de la 

pieza impresa con resina, indicando que el medio liquido pasaba por el interior 

de la pieza permitiendo la elución del antibiótico, que junto con la posibilidad de 

emplear fármacos termolábiles en las piezas obtenidas por impresión SLA, 

supone una ventaja del empleo de la resina frente al PLA. 
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El estudio de Tappa et al. se realizó en gránulos de PLA y gentamicina obtenidos 

mediante impresión FDM y la impregnación del filamento con antibiótico por el 

método de recubrimiento de aceite (252). Sin embargo, aunque demostraron su 

efectividad frente a cepas de E. coli, el tiempo de elución fue menor al obtenido 

en nuestro estudio con amoxicilina-clavulánico, suponiendo otra clara ventaja de 

la resina frente al PLA. 

La reproducibilidad de los objetos fabricados por impresión 3D ha sido un tema 

estudiado en múltiples ocasiones, debido a la trascendencia que tiene fabricar 

piezas de iguales dimensiones con diferentes impresoras y operarios, 

manteniendo las propiedades fisicoquímicas y mecánicas de las piezas (253,254). 

En nuestro estudio hemos podido determinar la reproducibilidad de la impresión 

SLA de las piezas fabricadas con la resina y la resina mezclada con distintas 

cantidades de antibiótico. La impresión se realizó en 8 días diferentes con resina 

sin antibiótico y con resina a la que se le adicionó 1, 1,5 o 2 g para la fabricación 

de los modelos B y C. Las piezas obtenidas tuvieron un coeficiente de variación 

que aumentaba de forma proporcional a la cantidad de antibiótico añadida a la 

resina, llegando a un valor máximo del 8,2 % con las piezas impresas con la resina 

y 2 g de amoxicilina-clavulánico. Es posible que las moléculas de antibiótico 

puedan interferir en el proceso de polimerización de la resina, de tal manera que 

cuanto mayor sea la cantidad de antibiótico mayor alteración de la polimerización 

y mayor coeficiente de variación en el peso de las piezas impresas. 

Finalmente, las piezas del modelo B fueron sometidas a la máquina de ensayo 

PCE-MT5500 para determinar sus propiedades mecánicas, por ser el modelo que 

mejores resultados obtuvo en cuanto a la elución de antibiótico. En el estudio 

mecánico se observó que las piezas del modelo B impresas únicamente con 

resina, sin antibiótico, presentaban una resistencia tensil media de 62.000 KPa, 

valor que coincide con la resistencia descrita previamente en la literatura (256). 

Las piezas del modelo B con 2 g de antibiótico mostraron un valor medio de 
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51.445 KPa. El mismo modelo después de la elución del antibiótico redujo su 

resistencia ténsil a la rotura a un valor medio de 25.706 KPa. Esta disminución 

de la resistencia ténsil demuestra que la eliminación del antibiótico de la 

estructura de la pieza hace que sea más frágil con una disminución importante de 

la resistencia a la rotura, pero que mantiene valores aceptables de resistencia 

mecánica. Los valores mecánicos de las piezas impresas con resina y antibiótico, 

previamente a su elución, son similares a los valores de los objetos impresos 

únicamente con la resina según las especificaciones del fabricante (255). Estos 

valores son superiores a los descritos en la literatura de las fuerzas tensiles que 

soporta el PLA, con valores máximos de 47.000 KPa (257), y por tanto, los 

objetos con antibiótico impresos por SLA presentan mayor resistencia tensil que 

los impresos por FDM. 

La anisotropía mecánica de la impresión FDM es de las más grandes, de 

aproximadamente el 50%, a diferencia de la impresión mediante SLA, cuya 

anisotropía es de apenas un 1% (256). Se ha descrito, que las fuerzas tensiles que 

pueden soportar los objetos obtenidos mediante impresión SLA (66.000 KPa) son 

mayores que la de los objetos obtenidos mediante la impresión tipo FDM (33.000 

KPa). La fuerza tensil aumenta cuando el grosor de la capa aumenta debido a que 

la zona de las piezas donde se produce la fractura suele encontrarse entre las capas 

de impresión, donde se produce la polimerización. Por la baja anisotropía y la 

buena polimerización que se produce entre una capa y la siguiente, las piezas 

impresas en SLA tienen mayor resistencia tensil que las obtenidas con las 

impresoras tipo FDM (258). Además, se ha demostrado que la fuerza y resistencia 

de los objetos impresos con impresoras SLA son más resistentes cuando se 

emplea una longitud de onda de 405 nm (259). 

El PMMA es, sin duda, el cárrier más empleado en traumatología para la 

antibioterapia local. Sin embargo, este tipo de material no puede emplearse 

directamente para su impresión 3D y la fabricación de piezas personalizadas al 
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paciente, por lo que se requiere de moldes para obtener espaciadores o piezas 

personalizadas (260,261). Allen et al., emplearon poliuretano rígido (RPU 60) 

para la impresión 3D de cubos con un tamaño de 20 mm de lado y 2 mm de grosor 

de pared. Posteriormente, inyectaron sulfato cálcico deshidratado y antibiótico 

dentro del cubo y lo sumergieron en suero salino para medir la concentración de 

antibiótico liberado. En el grupo control, emplearon cemento óseo junto con 

gentamicina y lo inyectaron en los cubos de RPU. Observaron que, aunque el 

cemento era resistente, no era capaz de liberar antibiótico más allá del segundo 

día, tras una liberación máxima de gentamicina en las primeras 24 horas, a 

diferencia del sulfato cálcico, que era capaz de mantener una liberación más 

sostenida hasta el quinto día, demostrando la ineficiencia del cemento para 

obtener concentraciones prolongadas de antibiótico a lo largo del tiempo (262). 

La resina posee ventajas respecto al PMMA en lo que respecta a la elución de 

antibiótico. Primero, la resina no precisa temperatura para su polimerización, por 

tanto, no altera las propiedades fisicoquímicas de antibióticos termolábiles. 

Aunque las piezas impresas con resina requerirán de su retirada en un segundo 

tiempo, al igual que ocurre con el cemento, y supone una desventaja respecto a 

los sustitutos óseos, (podría producir el mismo efecto que un espaciador, una zona 

donde los microorganismos pueden formar biofilm), sí que da un aporte 

estructural importante (107,144) a diferencia de otros sustitutos óseos como el 

sulfato cálcico, y sin la degradación tan rápida que presentan. Además, al poder 

diseñar la forma de la pieza y personalizarla, se pueden obtener otro tipo de 

piezas, como tornillos, que pueden implantarse en el paciente, dando soporte 

estructural a la vez que permiten la elución de antibiótico, e incluso se pueden 

obtener piezas biodegradables (224). 

El uso de PMMA con antibiótico está especialmente aceptado en las prótesis de 

revisión. Sin embargo, como se describe en la literatura (97,118) y hemos 

comprobado en este estudio, la elución del antibiótico desde el cemento es muy 
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errática, con picos máximos en las primeras 48 horas hasta ser prácticamente 

indetectable a partir del 3er día. Estudios previos demuestran que, incluso con la 

daptomicina y la vancomicina, antibióticos ampliamente utilizados con el 

PMMA, evidencian rápidas caídas de la curva de elución y son  prácticamente 

indetectables a partir del 4º día (263). En el caso de otros antibióticos como la 

rifampicina, la detección es mínima a partir del 2º día, con concentraciones 

menores de 2 µg/mL (264). Estos resultados demuestran que, los antibióticos 

termoestables empleados comúnmente con el cemento, y que no son tan afectados 

por el incremento de la temperatura en el proceso de la polimerización, tienen 

una escasa elución desde el cemento óseo, con concentraciones prácticamente 

indetectables a partir del 4º día. En el caso de la amoxicilina, apenas existen 

estudios de elución desde el cemento, al ser termolábil, aunque los estudios que 

han abordado esta cuestión han demostrado que las piezas fabricadas con la 

adición de 1,2 g de amoxicilina-clavulánico a 40 g de cemento presentaban unas 

curvas de elución que descendían muy rápidamente mostrando una ausencia de 

detección del antibiótico a partir del 3er día (121), a diferencia de lo que ocurre 

en nuestro estudio con las piezas impresas con resina, que al 4º día aún eluían 

amoxicilina proporcionando una concentración de 3,4 mg/L. En nuestro estudio 

hemos fabricado piezas con cemento al que se le añadió 2 g de amoxicilina-

clavulánico y se ha comprobado una menor detección de amoxicilina, con una 

concentración de 1,32 mg/L al 4º día. 

A diferencia de las piezas de PMMA con antibiótico, las piezas de resina con 

antibiótico tienen una elución más sostenida a lo largo del tiempo, manteniéndose 

tanto la amoxicilina como el clavulánico en la resina hasta su elución completa y 

detectándose, aunque cantidades mínimas, pasados los 10 días. Esto podría ser 

debido, en parte, a la diferente estructura interna de la pieza que se produce por 

la polimerización del cemento y la de la resina. La inmersión de las piezas 

fabricadas con cemento y resina en una solución de azul de metileno, un colorante 
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básico, mostró que el colorante tiñó la superficie de las piezas de cemento, no 

pasando al interior de la pieza mientras que, en las piezas fabricadas con la resina 

el colorante tiño tanto la superficie como el interior de las piezas, mostrando que 

el colorante fue capaz de pasar al interior de la pieza y teñirla. Estos resultados 

sugieren que, en las piezas de cemento la elución del antibiótico se produce 

mayoritariamente desde la superficie del cemento, a diferencia de la resina, cuya 

estructura permite el paso del líquido por su interior y, por tanto, aumentando su 

superficie de contacto para la elución del fármaco. No debemos olvidar que la 

elución del antibiótico desde el PMMA está influenciada por cómo se realizó la 

mezcla, bien manual o con vacío, por lo que se añade otro factor que puede dar 

lugar a resultados poco reproducibles cuando se utiliza el cemento con 

antibióticos, pudiendo encontrar situaciones en las que se obtienen 

concentraciones menores a las esperadas de forma local, si la mezcla del cemento 

y el antibiótico no se realizó de forma adecuada (108,265). 

Como se acaba de mencionar, las propiedades del cemento se ven afectadas por 

la forma de realizar la mezcla, de tal manera que si no se hace una mezcla 

suficientemente homogénea la pieza de PMMA muestra una importante 

fragilidad (266). En la literatura está ampliamente descrita la capacidad de 

resistencia tensil que posee el PMMA, que llega a valores de 75.000 KPa (265). 

Este valor no dista mucho del observado en nuestro estudio, en el que las piezas 

de PMMA alcanzaron valores medios de 69.000 KPa. Cabe destacar, que para 

que exista una aprobación ISO de las piezas fabricadas con PMMA, la resistencia 

ténsil mínima tiene que ser de 70.000 KPa (266). En las pruebas mecánicas, se 

determinó que la estructura del modelo B presentaba una menor resistencia tras 

la elución del antibiótico. Aunque la pérdida de resistencia ténsil es una 

desventaja de las piezas impresas con la resina, esta disminución podría deberse 

a la mayor pérdida de antibiótico en el proceso de elución que, al formar parte de 
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la estructura, provocaría que las piezas fueran menos resistentes a la rotura que 

las fabricadas con el cemento.  

Se ha podido comprobar con el colorante azul de metileno que la estructura de 

las piezas de resina, a diferencia de las de cemento, permite el paso del colorante 

a su través, mostrando una diferencia entre las estructuras que podría estar 

relacionada con la menor resistencia a la rotura de las piezas impresas con resina. 

Sería posible diseñar piezas de resina con orificios en zonas concretas de las 

piezas, mientras que otras zonas serían macizas, de tal manera que se podrían 

diseñar piezas con una densidad de orificios adecuada para regular la elución del 

antibiótico y aumentar la resistencia a la rotura de las piezas.  

Por tanto, la resina podría emplearse para la obtención de material de 

osteosíntesis, garantizando una correcta elución de antibiótico y, aunque pierda 

capacidad de resistencia a la rotura con respecto a la estructura de cemento, los 

resultados obtenidos seguirían siendo adecuados con una resistencia a la rotura 

mayor a 30.000 KPa. 

Con respecto a las aplicaciones prácticas de la resina-antibiótico en el campo 

actual de la traumatología, existen múltiples aplicaciones en las cuales puede 

suponer un beneficio terapéutico para el paciente. Por una parte, en el caso de las 

artritis sépticas, debido a que existe una afectación importante del cartílago 

articular secundario a la infección, permitiría que con la aplicación de un cárrier 

de resina y antibiótico dirigido se redujera la necesidad de desbridamientos 

secundarios para erradicar la infección. En las infecciones protésicas supondría 

un beneficio a la hora de emplear espaciadores específicos con antibiótico 

dirigido y propiedades mecánicas óptimas que permitieran el suficiente soporte 

para que el paciente pudiera movilizarse con mayor seguridad. Así mismo, debido 

al aumento de la incidencia de las infecciones, en aquellos pacientes con factores 

de riesgo se podría emplear tanto para las prótesis como para las fracturas, en 
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tornillos o placas diseñadas en 3D para la prevención de la infección o bien para 

su tratamiento definitivo. En el caso de las pseudoartrosis, el recubrimiento del 

defecto óseo con estos cárriers o bien el empleo de placas de forma temporal para 

la estabilización ósea permitiría, por una parte, mantener el espacio, y por otra, 

servir de soporte estructural al defecto óseo. Por tanto, existen múltiples opciones 

terapéuticas en las que las piezas obtenidas con resina y el antibiótico deseado 

pueden ser de gran utilidad en las infecciones osteoarticulares. 

 

5.4 CONSIDERACIONES ÉTICAS 

Debido al aumento del uso de impresión 3D junto con fármacos para obtener 

dispositivos médicos o nuevos medicamentos, la FDA publicó una guía con las 

consideraciones técnicas asociadas con los procesos de fabricación aditiva y las 

pruebas y requisitos que deben cumplir los dispositivos que van a ser utilizados 

en los pacientes (267). Entre ellos, destacaban la validación del diseño y el tipo 

de material empleado, las características pre- y post-impresión de los objetos, los 

parámetros físicos y mecánicos del producto final, los efectos deletéreos sobre 

los humanos y consideraciones sobre esterilización y biocompatibilidad. 

Uno de los mayores retos del empleo de estas nuevas tecnologías es precisamente 

las regulaciones en cuanto a seguridad para su empelo en humanos y de la 

validación de dichos productos para ser utilizados sin que existan daños para el 

paciente. Es importante mantener unos estándares de seguridad y efectividad de 

los dispositivos médicos, por esta razón la resina empleada en este estudio 

presenta el certificado DIN EN ISO 13485 de producto sanitario, cumpliendo con 

las directivas Europeas (268). Por tanto, las piezas y objetos impresos con dicha 

resina serían aptos y cumplirían los requisitos necesarios en cuanto al material 

empleado para su fabricación. 
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5.5 LIMITACIONES DEL ESTUDIO 

El objetivo de esta tesis ha sido analizar las piezas impresas mediante tecnología 

SLA a partir de una resina biocompatible junto con un antibiótico termolábil para 

su posible utilización en humanos, y que permita la elución sostenida del fármaco. 

Dado que es un estudio experimental in vitro, se trata de resultados preliminares 

no extrapolables a la situación in vivo y aunque prometedores aún no permiten 

una aplicación directa a la práctica clínica del día a día. 

Es difícil la comparación de los resultados de la tesis con los de otros estudios 

similares, dado que la bibliografía que aborda la elución de antibióticos a partir 

de piezas impresas con tecnología SLA es escasa o nula. Por esta razón, no ha 

sido posible comparar los resultados con los de otros grupos de investigación. 

Además, aunque la metodología ha sido reproducida de forma sistemática y 

cuidadosa, podrían producirse variaciones en la realización de la mezcla 

antibiótico-resina que condicionen el proceso de elución. Por este motivo se 

registró el peso de las piezas antes y después de la elución del antibiótico para 

comprobar la calidad de la impresión y la reproducibilidad del proceso de elución. 

Hay que tener en cuenta, de cara a la aplicabilidad de este estudio, que se requiere 

de la utilización de una resina biocompatible que permita una futura aplicación al 

paciente sin que exista riesgo a reacciones adversas sobre los tejidos circundantes. 

Estudios de otros investigadores han empleado otro tipo de resinas con 

propiedades diferentes, por esta razón la comparación de los datos no es posible. 

Otra limitación de esta tesis es la técnica de detección de la actividad 

antibacteriana del antibiótico eluído desde las piezas impresas. En nuestro estudio 

hemos empleado la técnica de microdilución en placa con E. coli sensible a 

amoxicilina. Cabe destacar que esta técnica no puede emplearse con todos los 

microorganismos, y ciertas bacterias requieren de atmósferas o medios de 
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incubación diferentes, debido a que su tasa de crecimiento es inferior a otras cepas 

y por tanto los resultados son de difícil interpretación. Además, si se desea 

realizar un estudio similar con otros antibióticos se podrían obtener resultados 

erróneos si se emplea esta técnica, como por ejemplo las cefalosporinas de 1ª y 

2ª generación frente a Salmonella spp o aminoglucósidos frente a Enterococos, 

aunque cabe destacar que en el caso de la amoxicilina-clavulánico no presenta 

esta limitación frente a las cepas de E. coli (269). 

Por último, la utilización de un grupo control de piezas fabricadas con PMMA a 

las que se les ha añadido amoxicilina-clavulánico, un antibiótico termolábil, 

pueden suponer una fuente de gran heterogeneidad debido a la variabilidad del 

proceso de mezcla, con la posibilidad de que las piezas presenten cantidades 

erráticas de antibiótico en su interior y a la pérdida de antibiótico y de sus 

propiedades fisicoquímicas debidas al incremento de la temperatura producido 

por el proceso de polimerización del cemento.  

 

5.6 LÍNEAS FUTURAS DE INVESTIGACIÓN 

Este trabajo supone el inicio de diferentes líneas de investigación referentes a la 

impresión 3D, el empleo de la SLA en la traumatología y la adicción tanto de 

antibiótico como de materiales osteoconductores y osteoinductores. 

Una vez demostrado que se pueden obtener piezas biocompatibles con antibiótico 

mediante impresión por SLA y que se produce una elución sostenida de 

amoxicilina-clavulánico, fármaco que no es empleado como antibiótico local en 

la mayoría de casos, debido a que se alteran sus propiedades a las elevadas 

temperaturas que se alcanzan durante la fase de polimerización del cemento óseo, 

se abren diferentes oportunidades para su empleo, especialmente para evitar la 

utilización de antibióticos nefrotóxicos como la vancomicina o la gentamicina en 
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pacientes con múltiples comorbilidades. Además, permitiría realizar una terapia 

más dirigida, especialmente hoy en día que nos encontramos con un aumento de 

las tasas de resistencias en microorganismos, en parte por el empleo de 

antibióticos de amplio espectro en ciertas patologías.  

Nuevos estudios podrían determinar si es posible emplear otros antibióticos con 

la resina biocompatible o incluso añadir otros materiales que estimulen la 

formación de hueso, para realizar una terapia más precisa, dependiendo del tipo 

de infección osteoarticular, el microorganismo causal y la terapia que se desea 

emplear. Las técnicas propuestas podrían emplearse para la fabricación de 

espaciadores y de diferentes objetos o materiales de osteosíntesis, como por 

ejemplo tornillos o placas, y emplearse de forma profiláctica y preventiva de la 

infección, como ya se ha estudiado en diversos objetos impresos con PLA 

biodegradable (252). 

Finalmente, también sería conveniente realizar estudios de toxicidad a gran 

escala, para establecer el tiempo que pueden emplearse los dispositivos médicos 

impresos con resina-antibiótico con total seguridad dentro del paciente. Esto 

constituiría una nueva línea de investigación, en la que se podría plantear el uso 

de resina-antibiótico para la obtención de piezas biodegradables, con el fin de 

permitir un soporte estructural temporal, que posteriormente sería sustituido por 

tejido propio del paciente. 
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1. La impresión SLA permite la obtención de piezas utilizando la resina 

biocompatible Optiprint® Lumina con amoxicilina-clavulánico, un 

antibiótico termolábil poco utilizado en traumatología por su 

incompatibilidad con el cemento óseo. 

2. Las piezas se pueden fabricar de forma reproducible y con una baja 

variabilidad, que aumenta conforme aumenta la cantidad de amoxicilina-

clavulánico que se añade a la resina.  

3. Las piezas eluyen más antibiótico cuanta mayor cantidad de amoxicilina-

clavulánico se añade a la resina y cuanta mayor superficie de contacto 

tienen con el medio, alcanzando el pico de elución el primer día y 

disminuyendo hasta el cuarto o quinto día, dependiendo del modelo 

considerado. 

4. El antibiótico eluído de las piezas posee una importante actividad 

antimicrobiana sobre las cepas de Escherichia coli sensibles a 

amoxicilina-clavulánico, actividad que es máxima en las primeras 24 

horas y que disminuye paulatinamente, encontrándose todavía actividad 

a las 2 semanas.  

5. La resistencia mecánica de las piezas impresas con la resina Optiprint® 

Lumina presenta valores elevados, aunque ligeramente menores que los 

del cemento óseo. Las piezas con antibiótico previamente a la elución 

tienen una resistencia similar a las piezas impresas únicamente con 

resina, aunque la resistencia disminuye de forma importante una vez el 

antibiótico se ha eluido. 

6. El diseño de piezas con distintas características estructurales se puede 

materializar mediante impresión SLA con una resina biocompatible y la 

adición de fármacos, incluso antibióticos termolábiles. 
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