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RESUMEN 

Los dos estudios en los que se fundamenta este proyecto de investigación 

proporcionan suficiente originalidad e interés científico en cuanto a las posibilida-

des de que puedan ser incorporados, en un futuro no muy lejano, al amplio arsenal 

terapéutico imperante dentro del campo de la cirugía ósea reconstructiva. 

A pesar de que el injerto óseo autólogo está considerado como el gold standard 

para el tratamiento de defectos óseos, su uso se ve limitado por una disponibilidad 

insuficiente y la morbilidad ocasionada en la zona de extracción. Como consecuen-

cia y con la intención de obviar estos importantes inconvenientes, en las últimas 

décadas, se ha planteado el desarrollo de diversos tipos de materiales híbridos que 

imitan al tejido óseo, como una alternativa al uso de injertos óseos. No obstante, 

continúan existiendo obstáculos en el diseño de estos materiales en cuanto a la di-

ficultad de integrar con una estrategia rápida y cómoda, componentes fundamen-

tales como las propiedades de la matriz extracelular ósea, las células osteogénicas 

y las macromoléculas osteoinductoras. 

Los dos materiales desarrollados en este proyecto están basados en una ma-

triz tridimensional (scaffold) polimérica de policaprolactona (PCL), y se han com-

binado, por un lado, con micropartículas cerámicas de β-fosfato tricálcico (β-TCP) 

para estudiar su potencial efecto osteoinductor, y por otro, con un hidrogel de qui-

tosano (CS) cargado con un antibiótico glucopéptido de espectro reducido (vanco-

micina, Van) para estudiar su efecto bactericida frente a dos de las cepas de bacte-

rias Gram positivas con mayor prevalencia en infecciones óseas (Staphylococcus au-

reus y Staphylococcus epidermidis). 

El primer material estudiado (PCL/β-TCP) resultó ser biocompatible y bioac-

tivo, tal como lo demostraron sus efectos satisfactorios tanto sobre la viabilidad de 

un cultivo de células madre mesenquimales humanas adultas (ahMSCs) como so-

bre la producción de matriz extracelular. Los ensayos de mineralización, actividad 

fosfatasa alcalina, y la cuantificación de los niveles de expresión génica de proteínas 

relacionadas con los procesos de osificación, revelaron un aumento en la diferen-

ciación osteogénica en presencia de los scaffolds cargados con β-TCP con respecto 

a un grupo control de PCL nativa. 



 

El segundo material desarrollado (PCL/CS/Van) demostró ser biocompatible, 

bioactivo y bactericida, siendo capaz de inhibir el crecimiento de dos cepas de bac-

terias Gram + (S. aureus y S. epidermidis) a distintas concentraciones de Van. Ade-

más, se evaluó la respuesta celular de las ahMSCs cultivadas en presencia de los 

scaffolds fabricados, en relación con su citotoxicidad y proliferación, constatándose 

que la liberación de Van no causó una alteración funcional del cultivo celular. 

Los resultados obtenidos en ambos estudios sugieren que biocomposites hí-

bridos biomiméticos óseos similares a los desarrollados en este proyecto, podrían 

ser excelentes candidatos para ser utilizados como scaffolds de uso común en In-

geniería de Tejidos con un potencial osteoinductivo y osteogénico. 

PALABRAS CLAVE  

Policaprolactona, β-Fosfato Tricálcico, Quitosano, Vancomicina, Impresión 

3D, Células Madre Mesenquimales, Diferenciación Osteoblástica, Sistemas de Li-

beración Controlada de Fármacos, Ingeniería de Tejidos, Medicina Regenerativa 

ABSTRACT 

The two studies on which this research project is based provide sufficient 

originality and scientific interest because of the possibilities of being incorporated, 

in the not-too-distant future, into the broad therapeutic arsenal prevailing in the 

field of reconstructive bone surgery. 

Although autologous bone grafts are considered the gold standard for the 

treatment of bone defects, its use is limited by insufficient availability and the mor-

bidity caused in the extraction area. As a consequence, the development of various 

types of hybrid materials that mimic bone tissue has been proposed in recent dec-

ades as an alternative to the use of bone grafts. However, there are still some obsta-

cles in the design of these materials in a rapid and convenient strategy in terms of 

the difficulty of integrating fundamental components such as the properties of the 

bone extracellular matrix, osteogenic cells and osteoinductive macromolecules. 



 

The two materials developed in this project are based on a three-dimensional 

polymeric polycaprolactone (PCL) scaffold, and have been combined, on the one 

hand, with β-tricalcium phosphate (β-TCP) ceramic microparticles to study their 

potential osteoinductive effect, and on the other, with a chitosan (CS) hydrogel 

loaded with a reduced-spectrum glycopeptide antibiotic (vancomycin, Van) to 

study its bactericidal effect against two of the most prevalent strains of Gram pos-

itive bacteria in bone infections (Staphylococcus aureus and Staphylococcus epider-

midis). 

The first material studied (PCL/β-TCP) proved to be biocompatible and bio-

active, as demonstrated by its satisfactory effects on both the viability of a culture 

of adult human mesenchymal stem cells (ahMSCs) and on extracellular matrix pro-

duction. Mineralization assays, alkaline phosphatase activity, and quantification of 

gene expression levels of proteins related to ossification processes, revealed an in-

crease in osteogenic differentiation in the presence of PCL/β-TCP scaffolds relative 

to the control group (native PCL). 

The second material developed (PCL/CS/Van) proved to be biocompatible, 

bioactive and bactericide, by inhibiting the growth of two strains of Gram + bacteria 

(S. aureus and S. epidermidis) at different vancomycin concentrations. The biological 

response of the cultured ahMSCs in the presence of the manufactured scaffolds was 

also evaluated in relation to their cytotoxicity and proliferation, and it was found 

that the release of Van did not cause any functional alteration to the cultured cells. 

The results obtained in both studies suggest that bone biomimetic hybrid 

composite materials similar to those developed in this project could be excellent 

candidates for use as scaffolds with osteoinductive and osteogenic potential in tis-

sue engineering applications. 

KEYWORDS 

Polycaprolactone, β-Tricalcium Phosphate, Chitosan, Vancomycin, 3D print-

ing, Mesenchymal Stem Cells, Osteoblastic Differentiation, Drug Delivery Systems, 

Tissue Engineering, Regenerative Medicine. 
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I -  INTRODUCCIÓN 

1.1. ANTECEDENTES 

El desarrollo de la dinámica social, que engloba la estructura, las interaccio-

nes y las normas culturales de una sociedad, puede tener una influencia significa-

tiva en la expectativa de vida de sus individuos. Aunque desde el año 2000 la espe-

ranza de vida haya aumentado en cinco años, factores socioeconómicos, el incre-

mento del parque automovilístico, las nuevas ocupaciones laborales y las activida-

des recreativas, pueden tener consecuencias en la salud ósea de la población, au-

mentando las posibilidades de padecer problemas osteoarticulares y accidentes de 

alcance significativo. Asimismo, el envejecimiento generalizado de la población se 

ha visto acompañado por un notable incremento de las afecciones musculoesque-

léticas de diversa etiología que requieren su reparación (1) (Figura 1). 

En la actualidad, el conocimiento y las estrategias óptimas para llevar a cabo 

la reparación del tejido óseo siguen suponiendo todo un desafío para clínicos e in-

vestigadores, haciéndose cada día más patente la aparición de lesiones óseas cau-

sadas por malformaciones congénitas, politraumatismos, infecciones, resecciones 

tumorales y problemas circulatorios (2). Por ello, durante los últimos 30 años, la 

comunidad científica se ha volcado en el desarrollo de nuevos materiales y dispo-

sitivos capaces de sustituir tejidos vivos del cuerpo humano, proporcionando a los 

pacientes los beneficios de una recuperación rápida y completa, y en muchos casos, 

una mayor longevidad y mejor calidad de vida (3, 4). Esto ha provocado una gran 

revolución en el campo emergente de la Medicina Regenerativa y la Ingeniería de 

Tejidos, y más concretamente en el campo de los biomateriales, que han experi-

mentado una gran evolución desde su aparición en la década de los 60 hasta su 

aplicación en la medicina moderna (5). 

Por otro lado, los avances en biotecnología y la aparición de nuevas tecnolo-

gías como la impresión y la bioimpresión 3D, han permitido ir un paso más allá en 

la fabricación de implantes capaces de adaptarse a las necesidades únicas de cada 

paciente, impulsando el desarrollo de nuevos biomateriales para la fabricación de 

tejidos y órganos personalizados. 
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Figura 1. Imágenes representativas que detallan las principales afecciones musculoesqueléticas que afectan a la 

población moderna. (a) Envejecimiento generalizado de la población, (b) Accidentes de tráfico, (c) Trastornos 

musculoesqueléticos. [Elaboración propia] 

1.2. EL TEJIDO ÓSEO  

El tejido óseo es una variedad de tejido conjuntivo que se caracteriza por su 

rigidez y su gran resistencia tanto a la tracción como a la compresión. Se trata de 

un tejido complejo y dinámico cuyas funciones más importantes son: (i) proporcio-

nar un soporte estructural para la locomoción, (ii) proteger los órganos internos 

vitales (como el cerebro, el corazón y los pulmones), y (iii) preservar minerales 

esenciales, como son el calcio y el fósforo, que resultan esenciales en numerosos 

procesos fisiológicos (6). Además, el tejido óseo desempeña un papel vital en la 

producción de células sanguíneas, ya que alberga la médula ósea roja en su interior, 

donde tiene lugar la hematopoyesis (7, 8). 

1.2.1. Osteobiología 

El tejido óseo está formado por tres elementos fundamentales, que incluyen: 

(i) una matriz ósea inorgánica, inicialmente no calcificada (osteoide), y que más 

tarde se calcifica por depósito de minerales de fosfato (PO4
3−) y carbonato cálcico 

( CaCO3 ) dando lugar a cristales de hidroxiapatita (HA), (ii) una matriz ósea 
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orgánica, formada en un 90% por colágeno tipo I (Col I) y macromoléculas señali-

zadoras (proteoglucanos y glucosaminoglicanos), y (iii) una fase celular, integrada 

por osteoblastos, osteocitos, osteoclastos, y células hematopoyéticas. 

1.2.1.1. Matriz ósea inorgánica 

El componente inorgánico del tejido óseo está constituido por una alta con-

centración de iones de calcio (Ca2+) y fósforo (P3-) y, en menor media, de magnesio 

(Mg2+), flúor (F-), sodio (Na+) y potasio (K+), representando alrededor del 60-70% 

del peso seco del hueso. Su principal componente es la hidroxiapatita (HA), un mi-

neral de fórmula [Ca10(PO4)6(OH)2] que se presenta en forma de cristal plano de 20-

80 nm de largo y 2-5 nm de espesor (9). Estos cristales de HA se depositan sobre las 

fibras de colágeno que constituyen la matriz extracelular (MEx) del hueso, confi-

riéndole rigidez y resistencia a la compresión (10, 11). 

1.2.1.2. Matriz ósea orgánica 

La fase orgánica de la matriz extracelular representa alrededor del 30-40% del 

peso seco del hueso, y está compuesta principalmente por colágeno (∼90% Col I), 

proteínas no-colágenas (∼5%) y lípidos (∼2%) (12). A su vez, las proteínas de la 

MEx pueden dividirse en: (i) proteínas estructurales, como el colágeno y la fibro-

nectina, que desempeñan un papel fundamental en la adhesión celular y en la re-

gulación de la mineralización ósea, y (ii) proteínas con funciones específicas, entre 

las cuales destacan: (a) las que actúan en la comunicación intercelular en los focos 

de reparación de tejidos, más conocidas como factores de crecimiento (FCs), (b) las 

que actúan como moléculas señalizadoras, (c) las que poseen función enzimática, y 

(d) las encargadas de regular el diámetro de las fibras de colágeno (13). Estas fibras 

de colágeno se organizan en haces y forman la base de la matriz extracelular, pro-

porcionando resistencia a la tracción y flexibilidad al tejido óseo (Figura 2) 

En conjunto, la combinación de minerales (fase inorgánica) y fibras de colá-

geno (fase orgánica) en la matriz extracelular otorga al tejido óseo una combinación 

única de resistencia, rigidez y flexibilidad. 
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Figura 2. Imágenes representativas del tejido óseo obtenidas con microscopía electrónica de transmisión (MET) 

y microscopía electrónica de barrido (MEB). Imágenes tomadas con MET representativas de: (a) Fibras de colá-

geno con estriación característica sobre material electrodenso correspondiente a cristales de hidroxiapatita (Col: 

colágeno; HA: hidroxiapatita), (b) Detalle característico de las bandas de estriación de las fibras de colágeno 

(flechas: estriaciones). (c) Aspecto morfológico mediante MEB correspondiente a la imagen A. [Imágenes cedidas 

por Luis Meseguer-Olmo, MD] 

1.2.1.3. Fase celular 

El tejido óseo contiene varios tipos de células con una morfología y función 

específica. Las principales células del hueso son los osteoblastos, osteocitos y osteo-

clastos, pero el tejido óseo también contiene células progenitoras que pueden dife-

renciarse en osteoblastos, y células del sistema inmunológico. En conjunto, estas 

células trabajan de manera coordinada para formar, mantener y remodelar el tejido 

óseo, garantizando su función estructural y metabólica en el organismo (6). A con-

tinuación, se describen las características de los principales tipos celulares presen-

tes en el tejido óseo. 

Los osteoblastos son células poliédricas con largas y delgadas prolongacio-

nes citoplasmáticas que derivan de los precursores osteogénicos residentes en la 

médula ósea. Son los responsables de la síntesis y secreción de la matriz ósea orgá-

nica – denominada osteoide –, sintetizan factores de crecimiento, y median en la 
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reabsorción llevaba a cabo por los osteoclastos mediante la síntesis de citoquinas 

específicas (14, 15). Tienen un retículo endoplásmico rugoso (RER) bien desarro-

llado característico de su alta actividad de síntesis proteica, y un complejo de Golgi 

prominente debido a su función secretora. Cuando los osteoblastos terminan su 

función secretora, tienen dos destinos posibles: (i) quedar atrapados en la matriz 

osteoide que ellos mismos producen, sufriendo un proceso de diferenciación ter-

minal, dejando de producir matriz y diferenciándose a osteocitos (16), o (ii) perma-

necer en la superficie del tejido óseo recién formado, aplanándose y constituyendo 

las células de revestimiento óseo (también denominadas células intermedias), que 

se corresponden con un tipo celular entre osteoblasto y osteocito, y pasan a revestir 

las superficies óseas del interior de los huesos (17) (Figura 3) 

 
Figura 3. Aspecto morfológico de los osteoblastos (Ob) mediante microscopía óptica (MO) y MET. (a) Imagen 

histológica con tinción de hematoxilina-eosina (HE) de células osteoblásticas sobre la superficie de trabéculas 

óseas dispuestas en empalizada (flecha: ribete osteoblástico, asterisco: trabéculas óseas) (b) Detalle del tejido óseo 

neoformado maduro (flecha: osificado, asterisco: inmaduro u osteoide) y osteoblastos en superficie; (c, d) Imáge-

nes de un osteoblasto adquiridas con MET en las que se detalla un RER desarrollado próximo a fibras de colá-

geno, algunas de ellas mineralizadas. (Col: colágeno; HA: hidroxiapatita, Ob: osteoblasto, RER: retículo endo-

plasmático rugoso) [Imágenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD] 
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Los osteocitos son las células propias del tejido óseo maduro. Son las células 

más abundantes del esqueleto, representando en torno al 90-95% del total de célu-

las óseas (18). Están rodeados de matriz ósea y se localizan dentro de pequeñas 

cavidades llamadas lagunas osteocíticas. Se caracterizan por tener una morfología 

estrellada con prolongaciones citoplasmáticas que se extienden por pequeños ca-

nales (llamados canalículos), a través de los cuales se comunican con osteocitos ve-

cinos o con células de revestimiento óseo mediante uniones de comunicación (19). 

Los osteocitos no se dividen y pueden vivir durante décadas en la matriz ósea, es-

tando su vida útil determinada por el proceso de remodelación ósea (20). Además, 

los osteocitos son los encargados de regular el balance entre la formación y la re-

sorción de hueso, y actúan como reguladores de la resistencia ósea, mandando se-

ñales a las células que se encuentran en la superficie ósea (15) o modificando su 

entorno local (21) (Figura 4) 

 

Figura 4. Imágenes histológicas mediante MO y MET de osteocitos (Oc). (a) Imagen histológica representativa 

utilizando la tinción Tricrómico de Masson de una célula osteocítica rodeada de matriz extracelular minerali-

zada. Adviértase la presencia de canalículos procedentes de la laguna osteocítica (Oc: osteocito; flecha: cana-

lículo); (b) Imagen representativa adquirida mediante MET en la que destaca un osteocito rodeado de material 

electrodenso correspondiente a mineral de hidroxiapatita depositado sobre fibras de colágeno (HA: hidroxiapa-

tita, Nu: núcleo, G: complejo de Golgi, RER: retículo endoplasmático rugoso, flecha: canalículo). [Imágenes 

cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD] 

Por último, los osteoclastos son células de gran tamaño (20-200 µm), multi-

nucleadas, y de morfología irregular que se encuentran adosadas a la superficie del 

tejido óseo que debe ser reabsorbido. En la superficie que está en contacto con la 

matriz a reabsorber se distinguen dos zonas: (i) un anillo externo (o zona clara) que 

se corresponde con una especialización de la superficie celular en la que la mem-

brana se asocia estrechamente al hueso que delimita el área que se va a reabsorber, 
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y (ii) la región central (o borde estriado) que presenta profundos repliegues de la 

membrana celular, bajo los cuales se concentran una gran cantidad de lisosomas y 

mitocondrias, además del ergatoplasma y cisternas del Golgi (Figura 5). Los osteo-

clastos se originan por fusión de monocitos que han abandonado la sangre circu-

lante, por lo que pertenecen al sistema de fagocitos mononucleares. Cuando las cé-

lulas precursoras hematopoyéticas mononucleares migran a la superficie ósea, se 

fusionan entre sí, y se adhieren a la superficie del hueso para formar osteoclastos 

activos (20). Una vez activados, los osteoclastos degradan y eliminan la matriz ósea 

mineralizada liberando calcio y otros minerales al torrente sanguíneo. Para iniciar 

el proceso de resorción, los osteoclastos acidifican las lagunas para disolver el mi-

neral óseo (bioapatita) y las proteínas de la matriz (22). Los osteoclastos suelen en-

contrarse en las lagunas de Howship o en los lugares de reabsorción del hueso y su 

actividad resulta esencial en el proceso de remodelación ósea. 

 

Figura 5. Imágenes histológicas obtenidas mediante MO y MEB de células osteoclásticas. (a, b) Imágenes histo-

lógicas obtenidas mediante tinción de HE de osteoclastos dispuestos en la superficie del tejido óseo alternando 

con un ribete de osteoblastos (flecha: osteoclastos, asterisco: ribete de osteoblastos). Destacar que el número de 

osteoclastos es muy inferior al de células osteoblásticas (barra de escala: 100 µm); (c) Imagen adquirida mediante 

MEB en la que se advierte una fase de resorción activa de fibras de colágeno por parte de los osteoclastos (Col: 

colágeno, flecha: osteoclasto). [Imágenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD] 
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1.2.2. Remodelación ósea 

La remodelación ósea es un proceso continuo que se produce en todo el es-

queleto y que involucra a las células óseas, en particular a osteoclastos y osteoblas-

tos, en el que se alternan ciclos de destrucción del hueso (resorción ósea) con ciclos 

de formación o reemplazo del hueso dañado por nuevo tejido óseo (neoformación 

ósea) (Figura 6). Este proceso es esencial para adaptarse a las demandas mecánicas 

cambiantes a lo largo de la vida y para mantener la salud y la integridad del esque-

leto, ya que permite la reparación de pequeñas grietas o daños en el hueso. El pro-

ceso de remodelación ósea consta de varias fases, entre las cuales encontramos: 

1. Resorción: La remodelación ósea comienza con la activación de los osteo-

clastos. Esta puede ocurrir en respuesta a factores hormonales, mecánicos o 

bioquímicos. Durante la fase de activación, los osteoclastos se unen a la su-

perficie del hueso y forman una estructura similar a una "ventosa" conocida 

como "zona de sellado". Una vez activados, los osteoclastos destruyen el 

hueso mediante la producción de iones de hidrógeno por parte de sus en-

dosomas (disolviendo la fase mineral) y mediante la secreción de enzimas 

proteolíticas (degradando la matriz orgánica), originando fragmentos de 

matriz que serán fagocitados por las células macrofágicas (23). Esto crea pe-

queñas cavidades en la superficie del hueso conocidas como "Lagunas de 

Howship". 

2. Reversión: Una vez terminado el proceso de resorción, se produce una fase 

de reversión que dura alrededor de 9 días. En ella, los osteoclastos se retiran 

de las lagunas de Howship y los osteoblastos son reclutados en la zona de 

remodelación, donde formarán nuevo tejido óseo. Los mecanismos regula-

dores que detienen la actividad osteoclástica son aún desconocidos, pero se 

cree que podrían deberse a que: (i) los osteoclastos sufran apoptosis tras un 

periodo extenso de actividad resortiva (24), (ii) la acumulación de calcio en 

las lagunas de resorción provoque una rápida retracción celular inhibiendo 

la liberación de enzimas y la resorción ósea (25), (iii) la liberación de TGF-β 

u otros péptidos relacionados con la MEx inactiven a los osteoclastos y atrai-

gan a los osteoblastos (26, 27). 
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Figura 6. Esquema e imágenes representativas de las diferentes fases que conforman el proceso de remodelación 

ósea. (a) Imagen representativa mediante MEB del límite del frente de remodelación. La zona rugosa indica el 

área de resorción ósea (barra de escala: 10 µm). (b) Detalle de la imagen anterior en la que puede observarse un 

osteoclasto en su laguna de Howship (barra de escala: 100 µm). [Imágenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo, 

MD] 

3. Formación: La formación ósea puede tardar entre 4 y 6 meses en comple-

tarse. En esta fase, los osteoblastos comienzan a depositar una nueva matriz 

ósea (osteoide) compuesta por proteínas (Col I, entre otras) para rellenar las 

cavidades dejadas por los osteoclastos. A medida que la matriz se acumula, 

los osteoblastos liberan sustancias que atraen a los minerales, como el calcio 

y el fósforo, endureciéndola y mineralizándola (28). 
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4. Mineralización: La fase final es el proceso de mineralización (o calcifica-

ción), que comienza unos 30 días después de la formación del osteoide. En 

el hueso trabecular la mineralización finaliza 90 días después de la deposi-

ción del osteoide, mientras que en el hueso cortical finaliza a los 130 días 

(28). Tras la mineralización, el hueso entra en fase de reposo y la cantidad 

de hueso formado es igual a la cantidad reabsorbida (29). 

1.2.3. Estructura histológica del hueso 

Histológicamente, el tejido óseo puede clasificarse en dos tipos principales: 

(i) tejido óseo compacto (o cortical) y (ii) tejido óseo esponjoso (o trabecular). Am-

bos tipos se componen de células, matriz ósea y canales vasculares, pero difieren 

en su organización y distribución en el esqueleto (Figura 7). 

 

Figura 7. Estructura y divisiones del hueso. [Adaptada de: Encyclopaedia Britannica, Inc. (2013)] 
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1.2.3.1. Tejido óseo compacto 

El tejido óseo compacto (o cortical) es denso y duro, y forma la capa externa 

de los huesos (Figura 7). Representa aproximadamente el 80% de la masa ósea total 

del esqueleto humano (30). Se caracteriza por tener una porosidad muy baja (en-

torno al 10%) y está organizado en unidades cilíndricas llamadas osteonas, que son 

paralelas al eje largo del hueso. Cada osteona está compuesta por varias láminas 

concéntricas de matriz ósea, llamadas canalículos (o láminas circunferenciales), que 

rodean un canal central (Conducto de Havers) que contiene vasos sanguíneos, lin-

fáticos y nervios (Figura 8). 

 

Figura 8. Organización del tejido óseo compacto. (a) Representación esquemática de la estructura del tejido óseo 

compacto. (b) Imágenes histológicas obtenidas mediante MO teñidas con Tricrómico de Masson en las que se 

observan diversas osteonas agrupadas por líneas de cementación (flecha negra) y un orificio central que se co-

rresponde con un conducto de Havers (cabeza de flecha). (c) Detalle de la figura anterior en la que se observa un 

capilar ocupando el conducto de Havers. [Imágenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD] 
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Estos conductos están interconectados a lo largo de su trayectoria por canales 

de Volkmann. Entre las osteonas, existen espacios intersticiales llamados lagunas, 

que contienen osteocitos que comunican entre sí a través de canalículos. La super-

ficie externa del hueso cortical está rodeada por una capa externa de tejido conec-

tivo denso llamada periostio, que proporciona un sitio de unión para los tendones 

y ligamentos y contiene una gran cantidad de vasos sanguíneos y células precurso-

ras de osteoblastos y osteoclastos. 

1.2.3.2. Tejido óseo esponjoso 

El tejido óseo esponjoso (o trabecular) se encuentra en el interior de los hue-

sos, especialmente en los extremos de los huesos largos (epífisis proximal y distal) 

y en los huesos planos como el esternón, la pelvis y las vértebras (Figura 7).  

 

Figura 9. Organización del tejido óseo esponjoso. (a) Imagen histológica obtenida con tinción HE en la que 

destaca la orientación y disposición de las trabéculas óseas (asteriscos) del tejido esponjoso rodeadas de médula 

ósea hematopoyética. (b) Detalle a mayor aumento en el que se pueden identificar los elementos celulares carac-

terísticos de este tejido. (c) Imagen obtenida mediante MEB en la que se detalla la disposición de las trabéculas 

óseas y los orificios que permiten la interconexión de los espacios intertrabeculares (barra de escala: 1 mm); (d) 

Detalle de los espacios trabeculares ocupados por elementos de la medula ósea hematopoyética (asteriscos: trabé-

culas) (barra de escala: 1 mm). [Imágenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD] 
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El compartimento trabecular representa aproximadamente un 20% de la 

masa total del esqueleto (30). Está formado por una red interconectada de trabécu-

las que le confieren una porosidad que oscila entre el 50 y el 90%, y el espacio res-

tante está relleno de médula ósea hematopoyética y grasa. El tejido óseo esponjoso 

no tiene una estructura organizada en osteonas como el tejido óseo compacto. Sin 

embargo, la disposición de las trabéculas sigue las líneas de estrés para proporcio-

nar resistencia y soporte con un peso mínimo (Figura 9). 

1.2.4. Infecciones óseas 

La osteomielitis (del griego osteon - hueso, mielos - médula, itis - inflamación) 

es una enfermedad inflamatoria compleja causada por una infección bacteriana, y 

constituye una de las complicaciones más graves de la cirugía osteoarticular (31). 

El diagnóstico y tratamiento tempranos usualmente llevan a la resolución completa 

de la infección, no obstante, un retraso en el diagnóstico o una terapia inadecuada, 

pueden ocasionar el desarrollo de una infección crónica (osteomielitis persistente) 

acompañada de una pérdida de la estructura normal del hueso, que puede tener 

consecuencias graves en la calidad de vida de los individuos afectados, ya que con-

lleva repercusiones de tipo físico, social, laboral y económico (32, 33). En cuanto a 

su patogénesis, esta es compleja y variada debido a que el germen puede proceder 

del propio organismo e invadir el hueso por vía hematógena, o proceder de modo 

exógeno por traumatismos abiertos o por la infección de implantes quirúrgicos (34, 

35). Las especies patógenas causantes más frecuentes en infecciones postquirúrgi-

cas y de infecciones asociadas a dispositivos médicos son los estafilococos Gram 

positivos oportunistas (≃75% de los casos), en particular Staphylococcus aureus (S. 

aureus) y Staphylococcus epidermidis (S. epidermidis) (31). 

A esta complejidad en su mecanismo de producción, habría que añadirle el 

hecho de que el tejido óseo infectado suele estar escasamente vascularizado, por lo 

que conseguir una concentración antibiótica in situ con eficacia terapéutica y man-

tenida en el tiempo tras su administración parenteral sistémica es todo un reto. Hoy 

día, las estrategias desarrolladas para su tratamiento implican el uso de antibióticos 

por vía sistémica de forma prolongada, generalmente después de llevar a cabo el 

desbridamiento quirúrgico del tejido afectado y el relleno del espacio muerto re-

sultante (36). Esta situación puede conducir u ocasionar efectos tóxicos sistémicos 
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(hígado, riñón, oído, etc.) no deseados y al mismo tiempo provocar la aparición de 

bacterias resistentes a los antibióticos. Además, debemos tener presente que nume-

rosas especies bacterianas relacionadas con las infecciones óseas son capaces de 

sintetizar biofilms que actúan como mecanismo de defensa frente a la acción de los 

antibióticos, limitando aún más la eficacia de los tratamientos antibióticos conven-

cionales. 

De un modo tradicional, el tratamiento de la osteomielitis implica la resección 

completa del hueso infectado, el relleno del espacio muerto y la administración sis-

témica de antibióticos durante varias semanas (36, 37). Si bien, en el caso de infec-

ciones relacionadas con implantes de cualquier tipo (clavos, placas, prótesis articu-

lares, etc.), el tratamiento requiere, en primer lugar, la extracción del implante se-

guido de una terapia antibiótica local y sistémica prolongada (36) (Figura 10). En 

cuanto a la administración sistémica de antibióticos, esta debe ser perdurable y de-

ben emplearse grandes dosis debido a que la presencia de la placa bacteriana puede 

impedir la difusión del antibiótico desde el torrente sanguíneo hasta el lugar de la 

infección, por lo que en ocasiones la provisión o presencia local del antibiótico 

puede ser insuficiente para eliminar las bacterias (38, 39). 

 

Figura 10. Imágenes clínicas radiográficas representativas de una infección ósea crónica secundaria a la implan-

tación de placas de osteosíntesis utilizadas para contención de una fractura de codo. (a) Obsérvese la perdida de 

tejido óseo (flecha) en las inmediaciones de la placa, (b, c) Movilidad anómala (flechas) en el foco de fractura 

como consecuencia de la pérdida ósea. [Imágenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD] 



 CAPÍTULO I – INTRODUCCIÓN 45 

Uno de los primeros métodos aplicados en clínica y considerado como el es-

tándar durante décadas para el tratamiento de infecciones óseas, fue el uso de bolas 

de cemento óseo polimetilmetacrilato (PMMA) cargadas con antibióticos, general-

mente gentamicina, en el foco de infección. No obstante, este procedimiento no está 

exento de algunos inconvenientes, como la rápida difusividad térmica, la no bio-

degradabilidad del polímero, y la mala cinética de liberación del fármaco, hechos 

que pueden afectar a su eficacia terapéutica (40). 

Para solventar estos inconvenientes, se han desarrollado diversos sistemas de 

administración local de antibióticos con la intención de establecer un enfoque tera-

péutico más eficiente (38). Asimismo, los nuevos sistemas de administración de fár-

macos deben ser biocompatibles y biodegradables y también disponer de una efi-

ciencia en cuanto a la carga antibiótica deseada y una tasa de liberación adecuada 

tanto en su concentración como en tiempo de liberación, con la intención de llevar 

a cabo una lucha satisfactoria contra la infección ósea (41). Estos pueden conseguir 

niveles locales elevados de antibióticos superiores a la concentración mínima inhi-

bitoria (CMI) o a la concentración mínima de erradicación de biopelículas (CMEB) 

de los patógenos causantes de las infecciones óseas. 

1.2.5. Injertos óseos 

Tradicionalmente y hasta el día de hoy, las lesiones óseas causadas por trau-

matismos, enfermedades, infecciones, tumores o procedimientos quirúrgicos, que 

suelen llevar consigo una pérdida sustancial de tejido óseo, se tratan mediante ci-

rugía reconstructiva por medio de injertos óseos (42). Estos pueden ser de varios 

tipos según su origen (autólogos, alogénicos y xenogénicos), sus características es-

tructurales (corticales, esponjosos, cortico-esponjosos), y la forma de procesado y 

conservación (congelados, liofilizados, etc.). Los injertos autólogos (o autoinjertos) 

son injertos óseos que provienen del propio paciente. Generalmente, se toma un 

fragmento de hueso de una zona que no cause excesiva morbilidad al paciente, 

como puede ser la cresta ilíaca, el fémur o la tibia, para ser posteriormente trasplan-

tado al lugar del defecto óseo. Estos injertos tienen la ventaja de ser altamente os-

teogénicos, biocompatibles, y por tanto no presentan riesgo de rechazo inmunoló-

gico. Sin embargo, su uso implica una cirugía adicional para obtener el injerto, lo 

que aumenta el tiempo de recuperación del individuo y el riesgo de complicaciones 
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locales. Los injertos alogénicos (o aloinjertos) provienen de un donante de la 

misma especie, pudiendo ser adquiridos en bancos de huesos donde se almacena 

tejido óseo procesado y esterilizado de donantes fallecidos. Estos poseen la ventaja 

de no requerir una cirugía adicional para obtener el injerto, sin embargo, existe un 

riesgo de transmisión de enfermedades y una mayor posibilidad de respuesta in-

munológica. Por último, los injertos xenogénicos (o xenoinjertos) son injertos que 

provienen de una especie distinta a la del paciente, siendo generalmente de origen 

bovino o porcino. Estos injertos son los que se utilizan con menos frecuencia, ya 

que deben ser procesados extensamente para eliminar las proteínas inmunogénicas 

y reducir el riesgo de rechazo, por lo que suelen estar reservados para casos espe-

cíficos. Asimismo, cabe destacar la existencia de los isoinjertos, que se realizan en-

tre dos individuos genéticamente idénticos (gemelos homocigóticos), aunque este 

tipo de injertos es más frecuente en trasplantes de órganos (Figura 11). 

Entre los tipos de injerto anteriormente descritos, el injerto de hueso autólogo 

(autoinjerto) es ampliamente reconocido como el más efectivo, siendo considerado 

como el “gold standard” por los cirujanos para el tratamiento de lesiones óseas (43, 

44). Esto se debe a que cumple con los tres elementos fundamentales que debe tener 

un injerto para que se produzca la regeneración de hueso: ser osteogénico, osteo-

conductor, y osteoinductor.  

Para que un injerto óseo sea osteogénico, debe contener células madre me-

senquimales, osteoblastos y osteocitos viables que contribuyan a la formación de 

hueso nuevo (44). En este sentido, los injertos óseos autólogos poseen todos los ele-

mentos celulares, factores de crecimiento (FCs) y las estructuras de andamiaje ne-

cesarios para la neoformación de hueso. La osteoconducción hace referencia a la 

capacidad del material de proporcionar un entorno con una porosidad y una ar-

quitectura adecuadas para asegurar la adhesión y la proliferación celular. Para ello, 

el material debe tener una porosidad abierta (open porosity) e interconectada, ase-

mejándose al máximo a la estructura del hueso esponjoso natural (45). El concepto 

de osteoinducción fue descrito por primera vez en el año 1965 por Urist tras el 

descubrimiento de las proteínas óseas morfogenéticas (BMPs, Bone Morphogenetic 

Proteins) (46). Un material osteoinductor debe ser capaz de inducir el proceso de 

reclutamiento, proliferación y diferenciación de las células madre mesenquimales 

del huésped en condroblastos y osteoblastos, acelerando así la regeneración del 
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hueso. Numerosas investigaciones han identificado las BMPs (concretamente la 

BMP-2, -4, -6, -7, -9 y -14), el factor de crecimiento de fibroblastos (FGF), el factor 

de crecimiento derivado de plaquetas (PDGF) y el factor de crecimiento endotelial 

vascular (VEGF) como factores de crecimiento comunes implicados en el proceso 

de neoformación de hueso (44, 47). 

 

Figura 11. Principales tipos de injerto utilizados en clínica para tratar defectos óseos. [Elaboración propia] 

En el área de la regeneración ósea, numerosos estudios se han enfocado en 

determinar las características ideales que debe poseer un biomaterial para ser utili-

zado como sustituto óseo. Según diversos autores, un scaffold 3D destinado al tra-

tamiento de un defecto óseo debe cumplir los siguientes criterios: (i) ser biocompa-

tible, es decir, no provocar una reacción inmunológica o inflamatoria adversa en el 

cuerpo del receptor, (ii) proporcionar un soporte estructural adecuado que imite la 

naturaleza del tejido a reparar, con el fin de proteger la zona de implantación de 

las cargas mecánicas a las que se ve sometido, (iii) ser capaz de prevenir la invasión 

por parte del tejido fibroso, (iv) poseer osteoconductividad para promover el creci-

miento del tejido óseo, y (v) tener una porosidad y arquitectura que permitan una 



 IVÁN LÓPEZ GONZÁLEZ 48 

buena vascularización y un flujo de células, nutrientes, y factores de crecimiento 

hacia las zonas internas del scaffold (48, 49). La fabricación de estructuras tridimen-

sionales que cumplan todos estos requisitos requerirá de la aplicación de la Inge-

niería de Tejidos, una rama relativamente nueva que tiene como objetivo la fabri-

cación de órganos y tejidos “vivos” que sean capaces de sustituir tejidos dañados. 

1.3. INGENIERÍA DE TEJIDOS 

La Ingeniería de Tejidos es una disciplina emergente cuyo principal objetivo 

es restaurar, mantener, mejorar o reemplazar la función de órganos y tejidos bioló-

gicos gracias al uso combinado de biomateriales, células y moléculas bioactivas. 

Este término fue definido por primera vez en el año 1987 por la National Science 

Foundation (NSC), que discutió de forma crítica los objetivos futuros de la investi-

gación en el campo de la bioingeniería y sus consecuencias. Unos años más tarde, 

Robert Langer y Joseph Vacanti – considerados como los padres de la Ingeniería de 

Tejidos – publicaron el artículo Tissue Engineering (1993), donde la definieron como 

“un campo interdisciplinario que aplica los principios de la ingeniería y de las cien-

cias de la vida hacia el desarrollo de sustitutos biológicos que restauren, manten-

gan, o mejoren la función de los tejidos” (50). 

 

Figura 12. Ingeniería de Tejidos: un campo multidisciplinar estrechamente coordinado. [Meseguer-Olmo, 2019] 
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En la actualidad, la Ingeniería de Tejidos es considerada como una de las tres 

grandes ramas de la Medicina Regenerativa junto con la Terapia Celular y la Tera-

pia Génica, y tiene como principal objetivo la búsqueda de tratamientos y/o curas 

frente a enfermedades complejas. Su aplicación requiere de grupos de investiga-

ción profundamente multidisciplinares que cuenten con especialistas de diversas 

ramas científicas – como la Ingeniería, la Biología, y la Medicina – que colaboren en 

el diseño, el desarrollo y la validación de los biomateriales (Figura 12). 

1.3.1. Triada de la Ingeniería de Tejidos 

Para reparar o regenerar tejidos biológicos sin necesidad de realizar injertos 

de la naturaleza que sea, se necesitan tres elementos fundamentales que se recogen 

en la Triada de la Ingeniería de Tejidos (51) (Figura 13). 

 

Figura 13. Componentes básicos de la Triada de la Ingeniería Tisular. (a) Esquema representativo, (b) Imágenes 

reales de los tres elementos que la conforman. [Meseguer-Olmo, 2020] 
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En primer lugar, necesitamos un material poroso reabsorbible – conocido co-

múnmente como matriz tridimensional o scaffold – que sirva como soporte para 

guiar la neoformación del tejido. En segundo lugar, y como elemento más impor-

tante de la Triada, necesitamos células (diferenciadas o indiferenciadas) que serán 

las encargadas de fabricar el tejido a reparar. Por último, se necesitan una serie de 

factores de crecimiento (FCs) encargados de mandar señales a las células anterior-

mente mencionadas, para indicarles a qué tipo celular deben diferenciarse según la 

naturaleza del tejido a reparar, y que en el caso del tejido óseo facilitaría su diferen-

ciación a células de estirpe osteoblástica. 

1.3.1.1. Matrices tridimensionales o scaffolds 

Las características fisicoquímicas y estructurales de las matrices tridimensio-

nales (o scaffolds) utilizadas en Ingeniería de Tejidos, pueden afectar significativa-

mente a la respuesta celular, por lo que deben ser diseñadas para soportar la adhe-

sión, la proliferación y la diferenciación celular (52, 53). Por ello, la elección del bio-

material y del método de fabricación (impresión 3D, electrohilado, etc.) por parte 

del investigador, son dos puntos clave en esta disciplina, y van a depender siempre 

de la naturaleza del tejido a reparar. 

En el campo de la reparación ósea, la búsqueda de un material “ideal” que 

imite al máximo a la matriz extracelular del hueso ha llevado consigo a toda una 

revolución en el campo de los biomateriales en los últimos 50 años. Esta evolución 

puede identificarse a lo largo de tres generaciones, que dependen principalmente 

del tipo de respuesta (biocompatibilidad) del material una vez implantado (54). En 

la primera generación – allá por la década de los 60-70 –, la función principal de los 

materiales utilizados era sustituir el tejido dañado. Para ello, se utilizaban materia-

les biocompatibles que tuvieran unas propiedades físicas semejantes a las del tejido 

huésped. Esto dio lugar a los primeros diseños de prótesis articulares, que se fabri-

caban principalmente con metales y eran totalmente inertes (no interactuaban con 

el lecho receptor). En la segunda generación – años 80 –, los biomateriales utilizados 

estaban centrados en la reparación tisular. En esta fase aparecen los materiales ce-

rámicos, que se utilizan tanto para el relleno de defectos óseos como para el recu-

brimiento de implantes, y que tienen la particularidad de ser bioactivos, biodegra-

dables, y reabsorbibles (55). Por último, en la tercera generación – en la que nos 
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encontramos actualmente –, se buscan biomateriales porosos y reabsorbibles de di-

versa naturaleza que imiten a la matriz extracelular, y que sean capaces de partici-

par en el proceso de reparación o regeneración de un tejido, constituyendo un ele-

mento esencial en el campo de la Ingeniería de Tejidos (56).  

Asimismo, la fabricación de un sustituto óseo capaz de promover la regene-

ración tisular implica la utilización de materiales biodegradables que puedan reab-

sorberse de forma proporcional a la neoformación de hueso, en un proceso que se 

conoce como creeping substitution o sustitución progresiva (57) (Figura 14). 

 

Figura 14. Representación esquemática del proceso de sustitución progresiva (creeping substitution). (a) Gráfica 

representativa del volumen de neoformación de hueso (volumen %) VS la reabsorción del material implantado 

(volumen %). (b) Esquema representativo del proceso de sustitución progresiva. Obsérvese cómo tanto los vasos 

sanguíneos como el tejido óseo van colonizando los poros del biomaterial y sustituyéndolo conforme este se va 

degradando. [Elaboración propia] 

1.3.1.2. Células (diferenciadas o indiferenciadas) 

En segundo lugar, se requieren células, que podrán utilizarse bajo dos for-

mas. Por un lado, podemos utilizar células diferenciadas – como son los osteoblas-

tos – es decir, células maduras que ya no pueden convertirse en otro tipo celular y 

cuya principal función es la de fabricar tejido óseo. Por otro lado, podemos utilizar 

células indiferenciadas – como son las células madre mesenquimales (MSCs, del 

inglés, Mesenchymal Stem Cells) – que son capaces de autorrenovarse y poseen una 

característica exclusiva que se conoce como multipotencialidad, que les permite di-

ferenciarse a cualquier tipo celular que forme parte de los tejidos mesenquimales 

(hueso, cartílago, grasa, musculo, tendón, etc.) (58), constituyendo una herramienta 

potencial para regenerar tejidos (Figura 15). 
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Figura 15. Capacidad de autorrenovación y diferenciación de las MSCs. [Elaboración propia] 

Las MSCs presentan una amplia distribución in vivo, de modo que pueden 

aislarse del periostio (59), pericondrio (60), del tejido conectivo de la dermis y del 

músculo esquelético (61), de la grasa (62), del cordón umbilical y la sangre perifé-

rica (63), de la membrana amniótica (64) e incluso del propio cartílago articular (65). 

De todas ellas, la médula ósea es la fuente tisular más utilizada (66). Una vez aisla-

das, las MSCs pueden cultivarse in vitro hasta obtener cantidades apropiadas para 

aplicaciones clínicas y ser implantadas en el mismo paciente (67). 

En 2006, la Sociedad Internacional de Terapia Celular (ISCT) estableció un 

conjunto de criterios para definir y caracterizar las MSCs, de forma que, para que 

una célula sea considerada como célula madre mesenquimal, debe cumplir con tres 
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criterios fundamentales: (1) Deben ser adherentes al plástico en condiciones nor-

males de cultivo; (2) Deben tener capacidad de diferenciación en los tres linajes 

básicos: hueso, cartílago y tejido graso, y (3) Sus marcadores fenotípicos de mem-

brana deben ser positivos para el CD105, CD73 y CD90; y negativos para el CD45, 

el CD34, el CD11b, el CD14, el CD79a y HLA-DR. Sin embargo, estos criterios se 

basan en la caracterización de las células cultivadas in vitro y no se aplican al feno-

tipo nativo in vivo (68). 

1.3.1.3. Factores de crecimiento o quimiotácticos 

Los factores de crecimiento (FCs) o factores quimiotácticos son polipéptidos 

que actúan como moduladores de distintas funciones celulares, como pueden ser 

la migración, la proliferación y la diferenciación celular. Estas moléculas son libe-

radas en el entorno celular por las propias células óseas (o en tejidos extra-óseos), 

y se unen a receptores específicos de la superficie de las células activando vías de 

señalización intracelular que resultan esenciales en la regulación del proceso de 

formación y reabsorción de hueso. Algunos de los principales FCs relacionados el 

proceso de remodelación ósea son: (i) los factores de crecimiento insulínicos I y II 

(IGF-I y II), que se hayan en gran concentración en la matriz osteoide y que son los 

encargados de incrementar el número y función de los osteoblastos, favoreciendo 

la síntesis de colágeno (69); (ii) los factores de crecimiento transformantes β (TGF-

β), una superfamilia de proteínas muy abundantes en el tejido óseo que están pre-

sentes en la matriz en forma latente y se activan durante la reabsorción osteoclás-

tica; (iii) las proteínas óseas morfogenéticas (BMPs), que constituyen un grupo de 

15 proteínas capaces de conseguir la transformación de tejido conjuntivo en tejido 

óseo, y de estimular la diferenciación de células pluripotenciales hacia diferentes 

linajes celulares (grasa, cartílago y hueso), (iv) el factor de crecimiento de fibro-

blastos (FGF), considerado como un anabolizante óseo, ya que es mitógeno de los 

osteoblastos y de las células endoteliales vasculares, así como de los fibroblastos; 

(v) el factor de crecimiento derivado de plaquetas (PDGF), encargado por un lado, 

de estimular la síntesis proteica llevada a cabo por los osteoblastos (70), y por otro, 

de favorecer la reabsorción ósea, y (vi) el factor de crecimiento endotelial vascular 

(VEGF), que induce la angiogénesis y la proliferación endotelial vascular (44, 47). 
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1.3.2. Procedimientos básicos en Ingeniería de Tejidos 

Para crear un implante “vivo” y/o funcionalizado, pueden utilizarse dos en-

foques básicos dependiendo del tejido diana que se quiera reparar (71) (Figura 16). 

El primer enfoque (Enfoque 1) consiste en extraer células del propio paciente 

mediante biopsia de tejidos. Generalmente, el número de células obtenido por esta 

técnica es bastante bajo, por lo que las células obtenidas suelen subcultivarse y ex-

pandirse in vitro en el laboratorio con el fin de obtener un número mucho mayor. 

Una vez se obtiene la cantidad de células deseada, estas pueden sembrarse sobre 

los scaffolds tridimensionales (naturales o sintéticos) que hayamos fabricado, de 

forma que puedan adherirse y crecer sobre el biomaterial. Además, el scaffold po-

drá doparse con proteínas o factores de crecimiento (péptidos bioactivos exógenos), 

que aportarán las señales necesarias para que las células segreguen diversos com-

ponentes de la matriz extracelular. Esto dará lugar a fabricación de un tejido “vivo” 

que podrá ser implantarlo en el lugar del defecto del paciente, sirviendo como te-

jido de sustitución. 

 

Figura 16. Procedimientos básicos en Ingeniería de Tejidos. [López González y Meseguer Olmo, 2020] 
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En el segundo enfoque (Enfoque 2), el scaffold puede o no haber sido funcio-

nalizado con los péptidos bioactivos mencionados anteriormente, y se implanta di-

rectamente en el defecto del paciente. En este caso, el scaffold guiará la neoforma-

ción de hueso in situ, y podrá ayudarse tanto de los FCs endógenos (del propio 

tejido), como de los exógenos (en el caso de que los hayamos añadido). 

 

Figura 17. Imágenes representativas conseguidas mediante MEB de un modelo de ingeniería tisular. (a) Siembra 

celular sobre una matriz tridimensional o scaffold (barra de escala: 200 µm); (b) Detalle de la adhesión celular 

sobre el scaffold (barra de escala: 20 µm), (c) Fase de proliferación celular (barra de escala: 20 µm), (d) Síntesis 

de matriz extracelular de morfología fibrilar observada en los espacios intercelulares (barra de escala: 10 µm), 

(d) Aspecto general de la superficie del scaffold completamente recubierto por las células (barra de escala: 2 mm). 

[Imágenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD] 
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Por otro lado, los procedimientos anteriormente mencionados pueden ser 

clasificados según el lugar donde vaya a ocurrir la regeneración del tejido, desta-

cando: (i) la regeneración in vitro, en la cual el nuevo tejido se diseña y desarrolla 

fuera del cuerpo con la finalidad de ser implantado para reparar o reemplazar teji-

dos dañados, (ii) la regeneración in vivo, en la cual el nuevo tejido se genera en el 

organismo por el aporte celular del tejido huésped y por la acción de factores de 

crecimiento o genes endógenos, o simplemente por la implantación de un scaffold 

capaz de guiar la neoformación tisular, y (iii) la regeneración parcial, en la cual 

solo una parte del tejido se regenera in vitro o in vivo para sustituir la función de los 

tejidos dañados. 

El desarrollo cada vez mayor alcanzado por la Ingeniería de Tejidos pone de 

manifiesto la potencialidad de esta estrategia, consistente en desarrollar nuevas te-

rapias que aprovechen la acción combinada de biomateriales, células, y moléculas 

bioactivas (Figura 17). En este contexto, la identificación de materiales adecuados 

que satisfagan las diversas funciones que debe cumplir el scaffold tisular, se ha 

convertido en uno de los puntos fundamentales para el desarrollo de este nuevo 

campo. 

1.4. IMPRESIÓN Y BIOIMPRESIÓN 3D 

1.4.1. Introducción a la Impresión 3D 

En la última década, la Impresión 3D se ha convertido en uno de los métodos 

más utilizados para desarrollar biomateriales con aplicación en Medicina Regene-

rativa. Esta tecnología, también conocida como fabricación aditiva, tiene como ob-

jetivo la fabricación de objetos físicos tridimensionales a partir de modelos digita-

lizados. A diferencia de los métodos tradicionales de fabricación que suelen impli-

car la sustracción de material a partir de un bloque (fabricación sustractiva), la im-

presión 3D construye objetos físicos mediante la adición (o superposición) de capas 

2-dimensionales hasta la obtención de un objeto 3D (Figura 18). Esto le confiere una 

gran versatilidad, dado que permite controlar al usuario tanto la estructura interna 

como la estructura externa del objeto fabricado. 
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Figura 18. Esquema representativo de las tecnologías de fabricación sustractiva y aditiva. a) Ejemplo de fabri-

cación sustractiva. A partir de un bloque cúbico, se obtiene una esfera 3D eliminando parte del material de 

partida. b) Ejemplo de fabricación aditiva. A partir de una bobina de filamento, se obtiene un objeto 3D mediante 

la adición (o acumulación) de material. [Elaboración propia] 

A continuación, se detallan los principales tipos de impresión 3D existentes 

en el mercado, haciendo especial hincapié en la tecnología de Modelado por Depo-

sición Fundida (FDM), utilizada para fabricar los dos biomateriales desarrollados 

y validados en esta Tesis Doctoral. 

1.4.2. Tipos de Impresión 3D 

1.4.2.1. Modelado por deposición fundida (FDM) 

El Modelado por Deposición Fundida (FDM), conocido en inglés como “Fu-

sed Deposition Modeling” es una de las tecnologías más utilizadas en impresión 3D 

y constituye la base del proceso de fabricación de nuestros materiales. Un sistema 

FDM utiliza una función aditiva, depositando material fundido capa a capa sobre 

una cama de impresión con el fin de construir un objeto en tres dimensiones. Ge-

neralmente, un filamento termoplástico (que se almacena en rollos o bobinas) se 
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utiliza para alimentar un módulo extrusor, que empuja el filamento hasta una bo-

quilla o nozzle que se encuentra por encima de la temperatura de fusión del mate-

rial. El módulo extrusor puede desplazarse en un sistema de coordenadas 3D, en el 

que los desplazamientos horizontales (ejes X e Y) y verticales (eje Z) permitirán 

depositar el material capa a capa en puntos concretos del espacio, construyendo así 

un objeto en dimensiones (Figura 19). 

La impresión FDM funciona con varios termoplásticos estándar, como el acri-

lonitrilo butadieno estireno (ABS), el ácido poliláctico (PLA), la policaprolactona 

(PCL) y sus diversas mezclas. Es una técnica ampliamente utilizada en la industria 

para el prototipado, la fabricación de herramientas, modelos educacionales, y en 

algunos casos, la producción final de piezas. En el mundo de la investigación, sue-

len utilizarse principalmente el PLA y la PCL para la fabricación de scaffolds, de-

bido a su biocompatibilidad, y a que la tecnología FDM permite controlar tanto la 

estructura externa como la estructura interna de las matrices tridimensionales pro-

ducidas (72). Sin embargo, solo suele utilizarse para la fabricación de scaffolds que 

sirvan como soporte (mecánico) para la regeneración de tejidos, ya que las altas 

temperaturas utilizadas (160-250 °C) durante el proceso de impresión 3D, dificultan 

la incorporación de moléculas bioactivas (73). 

 

Figura 19. Modelado por Deposición Fundida (FDM). [Elaboración propia] 
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1.4.2.2. Estereolitografía (SLA) 

La estereolitografía (SLA) fue inventada en los años 80, siendo la tecnología 

de impresión 3D más antigua y utilizada. Esta tecnología utiliza la polimerización 

inducida por luz ultravioleta (UV) para convertir resinas líquidas fotopolimeriza-

bles en sólidos, construyendo objetos tridimensionales capa por capa. Inicialmente, 

la resina líquida se carga en un tanque y la plataforma de impresión se posiciona 

en la interfase resina-aire. En este punto, el láser UV interactúa de forma selectiva 

con la resina para polimerizarla, y una vez que se termina la capa, la cama de im-

presión se eleva unas micras gracias a la acción de un elevador (eje Z) para fotopo-

limerizar la siguiente capa (Figura 20). 

Las piezas realizadas mediante SLA ofrecen el mayor grado de resolución y 

precisión, los detalles más nítidos y el acabado de la superficie más liso de todas 

las tecnologías de impresión 3D (hasta 70 µm), pero el principal beneficio de la SLA 

se encuentra en su versatilidad. La impresión por SLA es una excelente opción para 

prototipos con un alto nivel de detalle que requieren una escasa tolerancia y super-

ficies lisas, como moldes, patrones y piezas funcionales. Es una técnica que se uti-

liza en diversas industrias, desde la ingeniería y el diseño de productos a la fabri-

cación, la odontología, la joyería, la elaboración de maquetas y la educación. 

 

Figura 20. Estereolitografía (SLA). [Elaboración propia] 
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1.4.2.3. Sinterizado Selectivo por Láser (SLS) 

El sinterizado selectivo por láser (del inglés, Selective Laser Sintering, o SLS) es 

otra técnica de impresión por adición en la cual un tanque se rellena de polvo que 

se ha calentado a una temperatura ligeramente inferior a su punto de fusión. Se-

guidamente, se deposita una capa de polvo de unas décimas de milímetro que es 

nivelada por un rodillo de nivelación, y un láser de alta potencia (por ejemplo, de 

CO2) sinteriza el polvo en los puntos seleccionados (causando que las partículas se 

fusionen y solidifiquen) (Figura 21). El polvo sin sinterizar sirve como soporte para 

la pieza durante la impresión y elimina la necesidad de agregar expresamente es-

tructuras de soporte, lo que hace que la impresión por SLS sea ideal para geome-

trías complejas, como relieves interiores, socavados, paredes delgadas y negativos 

de piezas. Los materiales de uso común para SLS son el polipropileno (PP), elastó-

meros termoplásticos (TPE), y las poliamidas (PA), entre las cuales destaca el nai-

lon, un popular termoplástico para ingeniería con excelentes propiedades mecáni-

cas, aunque también existen sistemas SLS para metales y cerámicas. El sinterizado 

selectivo por láser es ampliamente utilizado en la fabricación de prototipos, piezas 

finales y aplicaciones donde se requiere una mayor resistencia mecánica y flexibi-

lidad en el diseño. 

 

Figura 21. Sinterizado Selectivo por Láser (SLS). [Elaboración propia] 
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A continuación, se muestra una tabla a modo de resumen con las principales 

características de las tecnologías anteriormente descritas (Tabla 1): 

Tabla 1. Principales características, ventajas, y desventajas de las tecnologías de impresión 3D más utilizadas 

en la actualidad 

 FDM SLA SLS 

Resolución 250-700 µm 70-250 µm 400 µm 

Ventajas 
Buenas propiedades 

mecánicas, bajo coste 

Buenas propiedades 

mecánicas, alta resolución y 

precisión, facilidad para 

eliminar los soportes 

Buenas propiedades 

mecánicas, alta 

porosidad, alta 

definición, amplia 

gama de materiales 

disponibles, no 

necesita soportes 

Desventajas 

Alta temperatura 

durante el proceso, 

disponibilidad de 

materiales limitada 

debido a la necesidad 

de una fase fundida 

Rango de biomateriales 

limitado debido a que 

requieren fotosensibilidad y 

biocompatibilidad, 

exposición del material al 

láser 

Alta temperatura 

durante el proceso, 

resolución 

dependiente del 

diámetro del láser, 

porosidad no 

controlable 

Aplicaciones 
Hueso, cartílago, 

tejido adiposo 
Corazón, Válvulas cardiacas Hueso, Cartílago 

1.4.3. Tipos de Bioimpresión 3D 

La Bioimpresión 3D es una tecnología relativamente nueva que ha surgido a 

partir de la necesidad de fabricar scaffolds biológicos capaces de transportar células 

y moléculas bioactivas. Esta tecnología podría describirse como un tipo de biofa-

bricación aditiva con la capacidad de construir estructuras viables similares a órga-

nos y tejidos (74). Generalmente, utiliza un dispositivo de impresión 3D controlado 

mediante software, que permite a la bioimpresora depositar células y biomateriales 

con gran precisión para crear estructuras biológicas anatómicamente similares al 

tejido que queremos reparar. Contrariamente a las impresoras 3D convencionales, 

los dispositivos descritos en los siguientes apartados tienen la capacidad de impri-

mir agregados celulares, células encapsuladas en hidrogeles, o fluidos viscosos 
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portadores de células – denominados “biotintas” –, así como polímeros sin células 

que proporcionen un soporte mecánico capaz de soportar cargas (75, 76). Hasta la 

fecha, no se ha logrado imprimir un órgano completo totalmente funcional, pero 

sigue siendo el principal objetivo de la Bioimpresión 3D a largo plazo (77). 

1.4.3.1. Bioimpresión por extrusión 

La bioimpresión por extrusión se basa en la extrusión continua de una bio-

tinta a través de una boquilla (nozzle) que puede ser una punta plástica o metálica. 

Es el método que más se asemeja a la tecnología FDM de impresión 3D, aunque en 

este caso la biotinta puede ser empujada por un sistema neumático, de pistón, o 

por un tornillo sin fin (Figura 22). Una vez extruida, la biotinta se deposita capa a 

capa sobre una cama de impresión hasta conformar el objeto 3D. Una vez comple-

tada (o mientras se lleva a cabo) la impresión, las estructuras bioimpresas a menudo 

requieren un proceso de reticulación (como la exposición a luz UV o a soluciones 

químicas) que permita solidificar o estabilizar la biotinta (o el hidrogel). 

 

Figura 22. Bioimpresión por extrusión. [Elaboración propia] 

1.4.3.2. Bioimpresión por inyección 

La bioimpresión por inyección es una tecnología que utiliza inyectores para 

depositar microgotas de la biotinta con alta precisión sobre una plataforma (o cama 

de impresión). Dentro de esta categoría, existen dos sistemas principales: (i) los de 
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inyección térmica, que trabajan con un sistema de calefacción (actuador térmico) 

que genera burbujas de aire y que al colapsar brindan la presión suficiente como 

para lograr expulsar las gotas de la biotinta, y (ii) los piezoeléctricos, que expulsan 

pequeñas gotas de la biotinta mediante el estímulo de una pequeña carga eléctrica 

(Figura 23). 

 

Figura 23. Bioimpresión por inyección. [Elaboración propia] 

Esta tecnología ofrece una resolución muy elevada a bajo coste, pero no es 

compatible con biomateriales de alta viscosidad, y necesita de una etapa de reticu-

lación para conseguir formar estructuras 3D. Además, los sistemas piezoeléctricos 

pueden ocasionar daños en la membrana celular si se utilizan de manera frecuente 

y a cargas demasiado elevadas. 

1.4.3.3. Bioimpresión asistida por láser 

La bioimpresión asistida por láser, también conocida como LAB (Laser-Assis-

ted Bioprinting), es una técnica avanzada de bioimpresión 3D que utiliza la energía 

de un láser para transferir células y otros biomateriales desde un sustrato donante 

(generalmente, la biotinta que contiene el material biológico) a un sustrato receptor. 

El punto en el cual incide el láser puede controlarse con alta precisión gracias a una 

lente de enfoque, y este incidirá sobre una capa donante (que contiene la biotinta) 

que a su vez está protegida por una capa absorbente de energía (Figura 24). Este 

proceso generará una burbuja por presión y la capa donante irá soltando gotas de 
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la biotinta en los puntos de interés, dando lugar a la formación de formas tridimen-

sionales personalizadas. Esta técnica se está volviendo popular debido a su alta re-

solución y su capacidad para manejar células delicadas sin dañarlas ni contaminar-

las, dado que es una técnica “sin contacto”. 

 

Figura 24. Bioimpresión Asistida por Láser. [Elaboración propia] 

1.4.3.4. Bioimpresión por estereolitografía 

La bioimpresión por estereolitografía (bio-SLA o SLA bioprinting) es una téc-

nica que emplea luz, a menudo en forma de un láser, para polimerizar y solidificar 

selectivamente una biotinta fotosensible capa por capa, construyendo así estructu-

ras tridimensionales. Funciona de forma análoga a la estereolitografía 3D conven-

cional, pero en este caso el tanque es rellenado con una biotinta en lugar de con una 

resina fotopolimerizable (Figura 25).  

En esta tecnología, las biotintas/hidrogeles deben contener fotoiniciadores 

biocompatibles (como el LAP o el Irgacure) con el fin de poder reticular y formar 

estructuras 3D con propiedades físicas y químicas mejoradas. Cabe destacar que 

las zonas en las que no incide el láser quedan líquidas, dejando un exceso de volu-

men de biotinta no reticulada que puede quedar adherida a los scaffolds fabricados, 

por lo que esta tecnología a veces requiere de etapas intermedias de lavado con 

agua o con una solución de tampón fosfato salino (PBS) (78). 
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Figura 25. Bioimpresión por estereolitografía. [Elaboración propia] 

1.5. DISEÑO E IMPRESIÓN 3D SCAFFOLDS PERSONALIZADOS 

La fabricación de un scaffold 3D personalizado que se ajuste perfectamente a 

las características del defecto óseo de un paciente, implica la obtención previa de 

un modelo 3D digitalizado. Generalmente, para obtener estos modelos y poder im-

primirlos, debemos seguir los siguientes pasos: (i) detectar la localización del de-

fecto óseo, (ii) adquirir imágenes médicas de la zona de la lesión, que generalmente 

se basan en la adquisición de imágenes bidimensionales (2D), (iii) realizar la seg-

mentación, es decir, convertir la información contenida en las imágenes 2D en un 

modelo 3D de alta calidad, (iv) exportar el archivo a STL o Standard Triangle Lan-

guage (formato estándar legible por los programas de impresión 3D), y (v) realizar 

el “laminado” o slicing, generando un código G (.gcode) que contiene toda la infor-

mación relativa a los parámetros de impresión (velocidad, temperatura, altura de 

capa, etc.) que deberá seguir la impresora para poder imprimir el objeto. 

Una vez realizada la segmentación (paso iii), y siguiendo con el plan previa-

mente establecido, podremos (a) imprimir el modelo escaneado que muestra el de-

fecto del paciente en el caso de que pretendamos planificar una intervención qui-

rúrgica; o bien, (b) diseñar, mediante el uso de un software de diseño asistido por 

computadora (CAD, Computer Aided Design), un implante personalizado que se 

ajuste a la realidad clínica, e imprimir el segmento que se utilizaría como implante 

para la reconstrucción del defecto óseo (Figura 26). 
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Figura 26. Etapas a seguir para la obtención de modelos 3D personalizados. [Elaboración propia] 

En los siguientes apartados se proporciona una explicación más detallada de 

cómo funcionan los softwares de análisis de imagen, y cómo se realiza la segmen-

tación y la impresión 3D de los modelos obtenidos. 

1.5.1. Adquisición de imágenes médicas de un paciente 

La adquisición de imágenes médicas se ha convertido en una herramienta 

fundamental en la práctica clínica. Las imágenes obtenidas por resonancia magné-

tica (MRI), tomografía computarizada (CT), mamografía digital, y ecografía 3D, 

proporcionan un medio eficaz para mapear de forma no invasiva la anatomía del 

sujeto, pudiendo utilizarse para planear intervenciones quirúrgicas, tomar decisio-

nes en tiempo real durante una intervención, e incluso para prevenir y diagnosticar 

patologías con mayor precocidad (79, 80). 

Estas imágenes son adquiridas en formato DICOM (del inglés, Data Imaging 

and Communications On Medicine), un estándar internacional de transmisión de da-

tos e imágenes médicas entre hardware de uso médico (81). Este formato se dife-

rencia de otros en que tiene la capacidad de agrupar, por un lado, datos e informa-

ción sobre el paciente (ID del paciente, patología), y por otro, la toma de imágenes 

con sus respectivos datos (fecha y hora de la toma, calidad de la imagen, etc.), lo 

que hace que la imagen no pueda ser separada por error de su información. 
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Las principales modalidades de toma de imagen se basan en la adquisición 

de imágenes bidimensionales (2D) – denominadas “secciones” – en los tres planos 

que componen un sistema de coordenadas en 3D: (i) Corte axial (plano xy, movi-

miento en el eje Z), (ii) Corte sagital (plano xz, movimiento en el eje Y) y (iii) Corte 

coronal (plano yz, movimiento en el eje X) (Figura 27). En cada uno de los planos, 

la información queda almacenada mediante una escala de densidades tomográficas 

denominada escala de Unidades Hounsfield (UH). Esta escala asigna un valor nu-

mérico a dichas densidades que puede variar entre -1000UH (muy negro = aire) a 

+1000UH (muy blanco = metal), pasando por una escala de grises en la que los teji-

dos más densos se aproximarán al color blanco, y los menos densos al negro (82). 

Este valor dependerá principalmente de la naturaleza y densidad del tejido anali-

zado, permitiendo diferenciar distintos tejidos en cada sección. 

 

Figura 27. Ejemplo de adquisición de imágenes médicas mediante tomografía computarizada (CT). (A) Sistema 

de coordenadas en 3D, (B) Corte axial, (C) Corte sagital, (D) Corte coronal. [Elaboración propia] 

1.5.2. Obtención de un modelo 3D a partir de imágenes médicas 

Una vez adquiridas las imágenes médicas, podremos aislar las zonas de inte-

rés mediante el uso de un software de análisis de imágenes médicas (en esta Tesis 

Doctoral se ha utilizado el software Invesalius 3.1) que nos permitirá seleccionar 



 IVÁN LÓPEZ GONZÁLEZ 68 

un rango de interés dentro de la escala de Unidades Hounsfield. Si queremos, por 

ejemplo, aislar el tejido óseo, debemos elegir un rango de densidades tomográficas 

próximo a +1000 UH (+1000 UH para el hueso cortical compacto y +700UH para el 

hueso esponjoso). En cambio, si queremos aislar tejidos blandos, tendremos que 

seleccionar un rango más próximo a 0 e incluso a -1000UH (+10 a +40 UH para el 

músculo, +30 UH para el riñón, -50 a -100 UH para la grasa, y -500 UH para el 

pulmón) (83-85). Una vez seleccionado el umbral deseado, el software se encargará 

de realizar el proceso de segmentación, es decir, generará un modelo 3D combi-

nando toda la información (valores de grises) contenida en las imágenes 2D adqui-

ridas (77) (Figura 28). El modelo 3D obtenido podrá ser exportado en distintos for-

matos, siendo los más comunes STL (.stl), Wavefront (.obj), X3D (.x3d), e Inventor 

(.iv), entre otros. 

 

Figura 28. Ejemplo de segmentación realizado con el programa Invesalius 3.1, para la obtención del modelo 3D 

del cráneo de un paciente. (A) Corte Axial, (B) Corte sagital, (C) Corte Coronal, (D) Modelo 3D obtenido. Como 

puede observarse en las imágenes tomográficas, la región aislada (próxima a +1000 UH) se ha coloreado en verde 

para una mejor visualización [Elaboración propia]. 

1.5.3. Impresión 3D de los modelos obtenidos 

Una vez se ha realizado la segmentación y disponemos de un modelo 3D en 

formato STL, podemos proceder a la última fase previa a la impresión 3D, conocida 
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como laminado o slicing. Esta etapa consiste en cargar el archivo STL en un software 

de laminado (laminador o slicer), que cortará el modelo 3D digital en secciones en 

bidimensionales generando un código G (.gcode) (Figura 29). Asimismo, este có-

digo G contendrá toda la información relativa a las coordenadas que debe seguir la 

impresora para formar el modelo 3D en el espacio, y se generará a partir de los 

parámetros de impresión que elija el usuario (temperatura, altura de capa, veloci-

dad de impresión, etc.). En última instancia, solo tendremos que cargar el archivo 

.gcode en la impresora 3D, que se encargará de imprimir el objeto deseado. 

 

Figura 29. Impresión 3D de un cráneo humano a partir de un modelo CAD obtenido por microtomografía 

computarizada. En la etapa de laminado, se pueden apreciar (a mayor detalle) las líneas de impresión y el reco-

rrido que realizará la impresora para fabricar el objeto 3D. 

1.6. BIOMATERIALES EN INGENIERÍA DE TEJIDOS 

Hoy en día, el término Biomateriales abarca una amplia gama de materiales, 

que sigue aumentando día tras día con la aparición de nuevas tecnologías que ni 

siquiera existían hace una década. Los biomateriales abarcan desde biotintas (bio-

inks) o hidrogeles blandos para el transporte celular hasta implantes rígidos de me-

tal o cerámica, aunque estos últimos no son de uso habitual en Ingeniería de Tejidos 

dado que no son reabsorbibles o biodegradables. A medida que aumenta el domi-

nio de la ciencia y la biología de los materiales, también lo hace el número de clasi-

ficaciones de los tipos de biomateriales (86, 87). 

En el contexto de la bioimpresión, los biomateriales se limitan actualmente a 

dos categorías principales. La primera categoría es la de los polímeros curables, 

que dan lugar a materiales mecánicamente robustos que proporcionan rigidez a las 
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estructuras 3D impresas. La segunda categoría es la de los biomateriales blandos, 

como las biotintas o hidrogeles (generalmente con un alto contenido en agua) en 

cuyo interior pueden residir células. En los siguientes apartados se ofrece una vi-

sión general de estos tipos de materiales y se repasan los más utilizados actual-

mente en el campo de la Ingeniería de Tejidos.  

1.6.1. Polímeros curables como soporte estructural 

Las tecnologías de impresión 3D surgieron por la necesidad de fabricar es-

tructuras complejas compuestas de metales y termoplásticos capaces de proporcio-

nal un soporte estructural para la regeneración de tejidos. Sin embargo, estos mé-

todos de fabricación suelen implicar el uso de altas temperaturas, disolventes or-

gánicos, o agentes reticulantes, lo que los hace incompatibles con el uso de células 

vivas y materiales biológicos, como las proteínas y las moléculas de señalización 

celular. Aun así, debido a sus interesantes propiedades mecánicas, se han utilizado 

ampliamente como componentes estructurales de scaffolds biológicos. 

Uno de los polímeros curables más utilizados en impresión 3D es la polica-

prolactona (PCL), un termoplástico biodegradable elaborado a partir de los deriva-

dos del petróleo, caracterizado por tener un punto de fusión muy bajo (60 °C), baja 

viscosidad, y fácil procesabilidad. La PCL suele utilizarse a menudo para la fabri-

cación de scaffolds que sirvan como soporte para la neoformación del tejido, y aun-

que es de naturaleza hidrofóbica, suele combinarse con otros materiales de origen 

natural o sintético con el fin de mejorar la adhesión celular. Su tiempo de reabsor-

ción suele variar según su grado de pureza, aunque en la literatura se describen 

tiempos de biodegradación in vivo que van desde 6 meses a 2 años. Por ello, según 

la aplicación enfocada, suele combinarse con otros polímeros de uso común en In-

geniería de Tejidos, como el ácido poliláctico (PLA) y el ácido poliglicólico (PGA), 

con el fin de modificar sus propiedades y acelerar su velocidad de reabsorción. 

1.6.2. Biomateriales blandos e hidrogeles 

Las tecnologías de Bioimpresión 3D surgieron a partir de aplicaciones que 

requerían la fabricación de estructuras capaces de transportar células, proteínas, 

factores de crecimiento, u otras moléculas bioactivas que pudieran verse afectadas 



 CAPÍTULO I – INTRODUCCIÓN 71 

por las altas temperaturas utilizadas en las tecnologías de impresión 3D. Con la 

excepción del hueso y los dientes, los hidrogeles permiten imitar los módulos elás-

ticos (E’) asociados con los tejidos blandos del organismo. De hecho, los hidrogeles 

capaces de encapsular células son mucho más eficientes que los scaffolds 3D rígi-

dos fabricados a base de polímeros curables. La mayoría de los hidrogeles utiliza-

dos en bioimpresión 3D suele pertenecer a una de las siguientes categorías: (1) hi-

drogeles sintéticos, completamente sintetizados en el laboratorio, o (2) hidrogeles 

de origen natural, que se obtienen y purifican a partir de fuentes naturales. Ejem-

plos comunes de hidrogeles sintéticos incluyen materiales basados en polietilengli-

col (PEG), como el diacrilato de PEG (PEGDA), así como geles basados en poliacri-

lamida (PAAm). Algunos ejemplos de materiales de origen natural que se utilizan 

habitualmente para fabricar hidrogeles son el colágeno, el ácido hialurónico, el qui-

tosano, el alginato y la fibrina.  

Entre ellos, el quitosano (CS) se ha utilizado en esta tesis doctoral para la fa-

bricación de uno de los dos biocomposites desarrollados. Se trata de un polímero 

semicristalino de origen natural que se obtiene por desacetilación parcial de la qui-

tina en condiciones alcalinas, y es uno de los materiales más utilizados para prepa-

rar hidrogeles debido a su excelente biocompatibilidad, no toxicidad y biodegra-

dabilidad (160, 161). 

1.6.3. Metales 

Aunque no son de uso habitual en Ingeniería de Tejidos, metales como el 

acero inoxidable, titanio (Ti) , cobalto (Co), cromo (Cr), níquel (Ni), y sus diversas 

aleaciones (Co-Cr, Ni-Ti, etc.) se utilizan en diversas aplicaciones y formas en este 

campo. Por ejemplo, en cirugía ortopédica y traumatología, se utilizan para la fa-

bricación de implantes metálicos, como las prótesis articulares y los dispositivos de 

fijación ósea (clavos, tornillos, placas, etc.). Por otro lado, los metales en forma de 

nanopartículas (de oro y plata, por ejemplo), han generado un gran interés debido 

a sus interesantes propiedades antimicrobianas y a su capacidad para encapsular y 

liberar de forma controlada factores de crecimiento u otras moléculas bioactivas. 
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1.6.4. Cerámicas 

Hasta la fecha, alrededor del 60% de los sustitutos de los injertos óseos dis-

ponibles comercialmente están basados en cerámicas. En este sentido, se han pro-

puesto diferentes precursores cerámicos, pero la familia de las cerámicas basadas 

en fosfato cálcico (CaP) merece especial atención debido a su biocompatibilidad y 

disponibilidad ilimitada (98-101). No obstante, estos materiales deben superar sus 

principales inconvenientes que tienen que ver con su estructura quebradiza y con 

su velocidad de degradación en el organismo, que dependerá de su composición. 

Las principales cerámicas utilizadas en Ingeniería de Tejidos son la hidro-

xiapatita (HA), el fosfato tricálcico (TCP), los vidrios bioactivos (silicato de calcio), 

y las cerámicas a base de silicio, y suelen utilizarse para promover la adhesión ce-

lular y la formación de nuevo tejido óseo. Para la elaboración del primer material 

desarrollado en esta Tesis, se ha combinado una cerámica de β-Fosfato Tricálcico 

con una base polimérica de policaprolactona (PCL) con el fin de evaluar el efecto 

de esta cerámica en la diferenciación osteoblástica de células madre mesenquimales 

humanas adultas (ahMSC). 
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II - HIPÓTESIS DE TRABAJO 

Las combinaciones de policaprolactona (PCL) con una cerámica de fosfato 

tricálcico (β-TCP), y de manera similar, policaprolactona con un hidrogel de quito-

sano (CS) cargado con vancomicina (Van), constituyen dos formulaciones efectivas 

para (i) promover la osteogénesis a partir de la diferenciación osteoblástica de cé-

lulas madre mesenquimales humanas adultas multipotentes y (ii) constituir un sis-

tema de liberación controlada (SLC) de vancomicina con efecto bactericida frente a 

dos cepas de bacterias Gram positivas (S. aureus y S. epidermidis), respectivamente. 
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III - OBJETIVOS 

3.1. OBJETIVO GENERAL 

El objetivo general de la presente Tesis Doctoral es evaluar, mediante ensayos 

in vitro, la eficacia de dos biocomposites, anteriormente descritos, sobre (i) la dife-

renciación osteogénica de un cultivo secundario de células madre mesenquimales 

adultas humanas (ahMSC) multipotentes, y, por otro lado, sobre (ii) la actividad 

antimicrobiana como sistema de liberación controlada (SLC) de vancomicina frente 

a dos cepas de bacterias Gram positivas (Staphylococcus aureus y epidermidis). 

3.2. OBJETIVOS ESPECÍFICOS 

Dicho objetivo general se articula en diversos objetivos específicos que se 

muestran detallados a continuación: 

- Fabricar matrices tridimensionales poliméricas (scaffolds) a base de polica-

prolactona (PCL) de tamaño, sección, y porosidad controlada mediante el software 

de una bioimpresora 3D, capaces de proporcionar un soporte y un entorno de cre-

cimiento adecuado para su posterior funcionalización con células. 

- Generar materiales biodegradables y biocompatibles funcionalizados con 

factores de crecimiento u otras moléculas bioactivas, que interactúen con los siste-

mas biológicos de las células que componen el tejido diana. 

- Elaborar materiales capaces de unirse covalentemente con moléculas poli-

méricas (quitosano) y fármacos con propiedades bactericidas (vancomicina), que 

actúen como sistemas degradables y que puedan ser liberados de forma controlada, 

gracias a su inclusión en matrices poliméricas. 

- Determinar por medio de microscopía electrónica de barrido (MEB) y mi-

croanálisis con espectrometría de dispersión de rayos X (MEB-EDX) la morfología 

celular y la presencia de elementos químicos (Ca/P) en la matriz extracelular sinte-

tizada por las ahMSCs sembradas sobre el material, evidencia de la fase de minera-

lización in vitro y que representa el estadio final de la diferenciación osteoblástica. 
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- Realizar una caracterización estructural de los materiales mediante estudios 

de imagen no invasivos (microtomografía computarizada, µCT), haciendo especial 

énfasis en el tamaño, la morfología de los poros y la porosidad global. 

- Determinar la liberación de vancomicina in vitro a partir del biocomposite 

policaprolactona/quitosano/vancomicina (PCL/CS/Van) y evaluar su capacidad 

bactericida frente a dos cepas de bacterias Gram positivas (Staphylococcus aureus y 

Staphylococcus epidermidis). 

- Aislar, cultivar y caracterizar ahMSCs derivadas de la médula ósea con el 

fin de corroborar las propiedades de adhesión, proliferación, y diferenciación in 

vitro hacia el linaje osteoblástico en presencia de los biocomposites fabricados. 

- Determinar la respuesta biológica provocada por las moléculas utilizadas 

en la fabricación de los biocomposites sobre un cultivo de ahMSCs en relación con 

su citotoxicidad, actividad metabólica y diferenciación a células de estirpe os-

teoblástica, mediante la cuantificación de la actividad lactato deshidrogenasa 

(LDH), el estudio de la actividad metabólica (AlamarBlue®) y la identificación de 

marcadores osteogénicos mediante técnicas histológicas, histoquímicas, inmu-

nohistoquímicas, qRT-PCR y citometría de flujo, comparándolas con diferentes 

controles (material no funcionalizado y poliestireno). 
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IV - MATERIAL Y MÉTODO 

En este apartado quedan descritos de modo individualizado los Materiales 

y Métodos utilizados para la fabricación de los dos materiales objeto de estudio, tal 

como se detalla a continuación. 

4.1. ESTUDIO SOBRE LAS MODIFICACIONES DE LA EXPRESIÓN GÉNICA EN EL PROCESO 

DE DIFERENCIACIÓN OSTEOBLÁSTICA DE CÉLULAS MADRE MESENQUIMALES HU-

MANAS MULTIPOTENTES DERIVADAS DE LA MÉDULA ÓSEA INDUCIDAS POR UN 

NOVEDOSO MATERIAL POROSO DE GRADO MÉDICO IMPRESO EN 3D A BASE DE PO-

LICAPROLACTONA Y Β-FOSFATO TRICÁLCICO 

En la actualidad, los enfoques más comunes para la regeneración ósea se cen-

tran en la fabricación de sustitutos óseos que reemplacen el uso de los injertos óseos 

autólogos (88-93). En este contexto, en las últimas décadas, se han desarrollado con 

éxito un gran número de estrategias destinadas a producir biomateriales sintéticos 

a base de polímeros blandos (que pueden ser administrados como inyectables), sca-

ffolds rígidos que actúan como matrices tridimensionales para imitar las estructu-

ras óseas y sus funcionalidades, o una combinación de ambas estrategias (88, 92, 

94). Una matriz sintética ideal para la regeneración y reparación de hueso no sólo 

debe ser bioactiva y reabsorbible, sino que también debe presentar características 

estructurales específicas (micro/macroporosidad) y propiedades mecánicas y bio-

químicas que imiten a las de los tejidos nativos (95, 96), ya que estas propiedades 

modulan la respuesta biológica del scaffold e influyen en su rigidez, morfología 

superficial, hidrofilicidad y tiempo de degradación, así como en la adhesión, proli-

feración y diferenciación celular (97). De hecho, una porosidad abierta e interconec-

tada facilita el flujo de células, fluidos, y nutrientes a las zonas internas del scaffold, 

aumentando la capacidad de proliferación celular (94). 

Hasta la fecha, alrededor del 60% de los sustitutos de los injertos óseos dis-

ponibles comercialmente están basados en cerámicas. En este sentido, se han pro-

puesto diferentes precursores cerámicos, pero la familia de las cerámicas basadas 

en fosfato cálcico (CaP) merece especial atención debido a su biocompatibilidad y 
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disponibilidad ilimitada (98-101). No obstante, estos materiales deben superar su 

principal inconveniente que tiene que ver con su estructura quebradiza. Además 

de los sustitutos basados en cerámica, otros de los biomateriales con estructuras 

tridimensionales más comunes, se basan en precursores naturales, sintéticos, o en 

una combinación de ambos (102). Entre los precursores de polímeros sintéticos más 

versátiles para su uso como sustitutos óseos, la policaprolactona (PCL) merece es-

pecial atención debido a su biocompatibilidad, biodegradabilidad y ductilidad. En 

la actualidad, se utiliza ampliamente para aplicaciones en las industrias médica y 

farmacéutica. 

En los últimos años, ha emergido una nueva vertiente en la búsqueda de nue-

vos biomateriales basada en la combinación de polímeros biocompatibles con cerá-

micas inorgánicas como el β-fosfato tricálcico (β-TCP, β- Ca3(PO4)2), principalmente 

debido a su gran potencial de aplicaciones en clínica (100, 101, 103-108). La asocia-

ción de polímeros con β-TCP no sólo ofrece la posibilidad de fabricar materiales a 

medida con propiedades fisicoquímicas mejoradas, sino también con una tasa de 

reabsorción modulable, facilitando la adhesión proteína/célula, la proliferación, la 

diferenciación osteogénica y la osteointegración (109-116). Estos materiales tam-

bién podrían utilizarse como soporte para la liberación controlada de diversas mo-

léculas, como factores de crecimiento (FCs), antibióticos, bifosfonatos y estatinas, 

que promoverían la osteogénesis y la regeneración del tejido óseo (90-92, 110, 117-

122). La funcionalidad de los materiales anteriormente mencionados puede ser me-

jorada mediante el uso de moléculas biológicas como la gelatina, el quitosano, o la 

fibronectina, que suelen utilizarse para recubrir los scaffolds con el fin de aumentar 

la adhesión celular (123-126). En este contexto, Díaz-Arca y col. (89) informaron de 

la fabricación de scaffolds de fosfato tricálcico (TCP) y silicocarnotita (SC) mediante 

sinterizado, que imitan la microestructura interna del hueso esponjoso y pueden 

combinarse con factores osteogénicos para mejorar su rendimiento en aplicaciones 

de reconstrucción ósea (127). En dichos materiales, el TCP se encarga de liberar 

iones de calcio y fósforo, potenciando así la proliferación y la diferenciación celular 

(94). Del mismo modo, Shin y col. (128) informaron de la fabricación de scaffolds 

compuestos bifásicos de PCL/β-TCP (BCP) con una estructura porosa interconec-

tada mediante lixiviación salina y liofilización. Demostraron que los materiales 

compuestos descritos eran biocompatibles y provocaban una mejora significativa 
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en la diferenciación osteogénica. Sin embargo, fueron incapaces de observar un au-

mento significativo de la proliferación de células madre mesenquimales humanas 

(ahMSCs) a partir de del séptimo día de cultivo. Otros hallazgos interesantes fueron 

reportados por Park y col. (129), quienes demostraron una diferenciación osteogé-

nica positiva de ahMSCs bajo la estimulación mecánica de scaffolds de PCL/β-TCP 

impresos en 3D. Sorprendentemente, los composites con un menor contenido de β-

TCP mostraron una menor expresión de marcadores osteogénicos en comparación 

con los composites con un mayor contenido de β-TCP. Sin embargo, sólo investi-

garon los efectos del β-TCP en la proliferación y diferenciación in vitro durante un 

periodo de nueve días. Más recientemente, Yang y col. (130) informaron de las res-

puestas biológicas de las líneas celulares MC3T3-E1 sobre scaffolds impresos en 3D 

de PCL/β-TCP. Demostraron que los materiales tratados con plasma de oxígeno y/o 

polimerización con plasma de amina influyen positivamente en los procesos de ad-

hesión, proliferación y diferenciación osteogénica de las células. Así pues, la fabri-

cación de materiales compuestos biocompatibles alternativos para estimular la re-

generación y reparación óseas sigue siendo un campo atractivo y con infinidad de 

posibilidades. 

En este primer trabajo, nos centramos en la fabricación de novedosos scaf-

folds porosos híbridos polimérico-cerámicos impresos en 3D basados en policapro-

lactona (PCL) y micropartículas de β-fosfato tricálcico (β-TCP), y estudiamos su 

influencia en el proceso de adhesión, proliferación y diferenciación osteoblástica de 

ahMSCs multipotentes mediante cultivos primarios de células madre mesenquima-

les humanas. Asimismo, evaluamos la posible influencia positiva de la liberación 

de iones de calcio y fósforo sobre la actividad metabólica y la diferenciación celular. 

Por otro lado, estudiamos los efectos de las características físico-estructurales de 

los scaffolds fabricados sobre la citotoxicidad (viabilidad celular), la producción de 

matriz extracelular y las variaciones en la expresión génica para confirmar la dife-

renciación osteoblástica. 
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4.1.1. Fabricación de scaffolds porosos poliméricos impresos en 3D 

4.1.1.1. Preparación de filamentos de PCL recubiertos con micropartículas de 

β-Fosfato Tricálcico 

A continuación, se describe el proceso utilizado para la preparación de los 

filamentos compuestos de policaprolactona y β-fosfato tricálcico, denominados 

PCL/β-TCP. Los filamentos de PCL (MW 50 kD) de 1,75 mm de diámetro y 150 mm 

de longitud se calentaron a 65 °C en agua caliente (baño María) hasta que el fila-

mento se volvió flexible y cambió su aspecto de blanco opaco a completamente 

transparente. A continuación, los filamentos se recubrieron manualmente con mi-

cropartículas de β-TCP que previamente habían sido trituradas y tamizadas a 125 

μm para evitar un posible atasco del extrusor. Seguidamente, los filamentos recu-

biertos se secaron a temperatura ambiente (RT) durante 30 min antes de ser intro-

ducidos en el extrusor de la impresora. Cabe mencionar que tanto los filamentos 

de PCL (sin recubrir) como los de PCL/β-TCP se pesaron para estimar la concen-

tración final de micropartículas de β-TCP, que se estimó en un 5 % del peso total 

de los filamentos. El diámetro medio de los filamentos se calculó a partir de al me-

nos 20 mediciones realizadas sobre diferentes imágenes adquiridas con un estereo-

microscopio. 

4.1.1.2. Diseño e impresión de scaffolds 3D con porosidad controlada mediante 

la tecnología de Modelado por Deposición Fundida (FDM) 

Los scaffolds se diseñaron con el software REGEMAT 3D Designer v1.4.4 y 

se fabricaron mediante Modelado por Deposición Fundida (FDM) utilizando un 

modelo de bioimpresora REGEMAT 3D Bio V1® (REG4Life, REGEMAT 3D, Gra-

nada, España) equipada con una cama de cristal y una boquilla de 0,4 mm de diá-

metro (Figura 30A). Las dimensiones de los scaffolds de PCL y PCL/β-TCP se esta-

blecieron en 1,50 × 20 × 20 mm (alto × ancho × largo) (Figura 30B,C) y se imprimie-

ron utilizando los mismos parámetros (velocidad de flujo 11 mm/s, altura de capa 0,25 

mm, tamaño de poro 200 μm y temperatura de impresión 160 °C). El número de perí-

metros y capas sólidas inferiores/superiores se fijó en 0, lo que permitió obtener 

scaffolds con porosidad abierta e interconectada. Para mejorar la reproducibilidad 

de los experimentos y reducir la variabilidad entre las muestras, se utilizó un punch 
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para biopsia de 8 mm con el fin de preparar scaffolds definidos y reproducibles 

(Figura 30D), obteniendo cuatro scaffolds en forma de disco de 8 × 1,5 mm (diáme-

tro × altura) por cada scaffold impreso (Figura 30E), cumpliendo con la norma in-

ternacional ISO/FDIS 23317 (131). 

 

Figura 30. Dispositivo utilizado para la bioimpresión 3D de los composites y proceso de fabricación de los scaf-

folds. (A) Bioimpresora REGEMAT 3D Bio V1®, (B) Previsualización del diseño del scaffold con el software 

REGEMAT 3D Designer v1.4.4, (C) Scaffolds impresos en 3D de dimensiones 1,50 × 20 × 20 mm (altura × 

anchura × longitud), (D) Obtención de los discos utilizando un punch para biopsia de 8 mm, y (E) Scaffolds 

obtenidos. 

A continuación, los scaffolds se lavaron con agua destilada en un agitador 

orbital durante 30 min a 250 rpm para eliminar cualquier contaminación por polvo 

antes ser esterilizados con un sistema de luz pulsada XeMaticA-Basic-1L (Steri-

beam, Kehl, Alemania). Este último produce pulsos que van desde la luz infrarroja 

(IR) a la ultravioleta (UV) con un 21% de contenido UV (132). La eficacia del método 

se verificó incubando las muestras durante cinco días a 37 °C en tubos de ensayo 

con 7 mL de Caldo de Triptona de Soja (TSB, Tryptic Soy Broth) estéril (#T8907; 

Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, USA). Esta metodología se utiliza ampliamente 

para detectar la presencia de microorganismos en este tipo de muestras. 
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4.1.2. Caracterización de los filamentos compuestos y de los scaffolds impre-

sos en 3D 

4.1.2.1. Caracterización morfológica y microanálisis de los filamentos y de los 

scaffolds 3D. Microscopía electrónica de barrido (MEB) y microanálisis 

por dispersión de energía de rayos X (MEB-EDX) 

La caracterización morfológica de los filamentos y de los scaffolds impresos 

en 3D se llevó a cabo mediante una cámara digital (Axiocam 305 color) acoplada a 

un microscopio óptico (Zeiss 415510), microscopía electrónica de barrido (MEB; 

modelo JEOL-6100 (JEOL Ltd., Tokio, Japón)) y espectroscopía de rayos X de ener-

gía dispersiva (EDX; Oxford INCA (Oxford Instruments plc., Abington, Oxfords-

hire, Reino Unido). Para el análisis MEB, las muestras se cubrieron con oro, mien-

tras que para el análisis EDX se cubrieron con carbón para evitar solapamientos del 

espectro con otros elementos. 

4.1.2.2. Estudio de la porosidad de los scaffolds y la distribución de micropar-

tículas de β-TCP mediante microtomografía computarizada (μCT) 

La porosidad del scaffold y la distribución de las micropartículas de β-TCP 

se analizaron utilizando un sistema de imágenes micro-CT Quantum GX2 (Perki-

nElmer, Hopkinton, MA, EE. UU.) a un tamaño de voxel de 72 μm. Para ello, se 

colocaron tres muestras (seleccionadas al azar) en una cama de 35 mm de diámetro 

y a continuación, se realizó un escaneo completo de los scaffolds (parámetros de 

escaneo: energía = 90 kV; intensidad = 88 μA). Las imágenes microestructurales es-

caneadas se reconstruyeron utilizando el software Invesalius 3.1 (©2007-2017, Cen-

tro de Tecnología de la Información Renato Archer CTI). Se analizó la porosidad 

total, el tamaño de los poros y la porosidad abierta de cada scaffold. Para obtener 

la porosidad total p, se comparó el volumen del scaffold VS con el volumen teórico 

del cilindro VT de las mismas características utilizando la siguiente ecuación (97): 

 𝑝 = 1 − (VS/VT) Ecuación (1) 
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4.1.3. Adhesión de proteínas: Ensayo con Azul Brillante Coomassie 

Para determinar la adsorción de proteínas en la superficie de los scaffolds de 

PCL y PCL/β-TCP se utilizó el método del Azul Brillante de Coomassie. En primer 

lugar, los scaffolds se sumergieron durante 30 minutos en suero bovino fetal (SBF; 

#F7524, Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, EE. UU.) para permitir la adhesión de las 

proteínas contenidas en el suero. A continuación, se eliminó el exceso de solución 

y los scaffolds se dejaron secar en un horno a 37 °C durante 45 min. Una vez secos, 

los scaffolds se fijaron con paraformaldehído al 4% en PBS durante 15 min y se 

sumergieron durante 30 min en la solución de tinción Coomassie, que se preparó 

siguiendo las recomendaciones del fabricante (Coomassie Brilliant Blue R-250 Dye, 

#20278; Thermo Fisher, Rockford, IL, USA). Por último, los scaffolds se enjuagaron 

tres veces con una solución decolorante recomendada por el fabricante, compuesta 

por metanol/ácido acético/agua destilada (40/10/50, % v/v/v). 

4.1.4. Cinética de degradación in vitro 

La degradación de los scaffolds se evaluó in vitro midiendo la pérdida de peso 

de las muestras fabricadas en un periodo de tiempo determinado. Para este fin, los 

scaffolds poliméricos se pesaron y posteriormente se sumergieron en 2 mL de Me-

dio de Cultivo Eagle Modificado de Dulbecco (DMEM) en placas de 12 pocillos 

incubadas a 37 °C, en una atmósfera de 5% de CO2 con 95% de humedad relativa, 

durante diferentes períodos de tiempo de 1, 3, 7, 14, 21 y 28 días. A continuación, 

los scaffolds se recuperaron del medio, se enjuagaron con agua desionizada, se se-

caron a 37 °C durante 24h y se volvieron a pesar. La pérdida de peso (WL) se calculó 

aplicando la siguiente ecuación: 

 WL% = [(W0 − Wd)/W0] x 100 Ecuación (2) 

donde W0 y Wd indican el peso del scaffold antes y después del tiempo de 

inmersión programado, respectivamente. Los experimentos de degradación se rea-

lizaron, al menos por triplicado, y cada medición se efectuó seis veces para obtener 

resultados estadísticamente significativos. 
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4.1.5. Aislamiento, caracterización y cultivo de células madre mesenquimales 

humanas adultas (ahMSCs) derivadas de la médula ósea 

Las ahMSCs fueron aisladas y cultivadas tal y como se ha descrito en publi-

caciones previas (133, 134) y caracterizadas de acuerdo con los criterios establecidos 

por la Sociedad Internacional de Terapia Celular (ISCT) (68) (datos no mostrados). 

Brevemente, para este estudio se reclutaron tres pacientes sanos programados para 

cirugía ortopédica electiva, y se obtuvo el consentimiento informado de cada uno 

de ellos. La médula ósea se extrajo mediante aspiración percutánea directa de la 

cresta ilíaca. A continuación, se separaron las células mononucleares de la médula 

ósea y se lavaron utilizando un dispositivo SEPAX® S-100 (Biosafe, Eysins, Suiza). 

Para más detalles relacionados con la metodología y el procedimiento aplicado, el 

aislamiento celular, el cultivo y la expansión de ahMSCs, consultar publicaciones 

anteriores (133, 134). Después de determinar la viabilidad de las células nucleadas 

con una solución de azul tripán (#T8154; Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, EE.UU.) 

para su expansión inicial, las células cosechadas se sembraron a una densidad de 

3.75 × 105 células en un frasco de cultivo de 75 cm2 (Biofil®) con 10 mL de medio de 

crecimiento básico (GM) consistente en un 88% de Medio Eagle Modificado de Dul-

becco (DMEM) (#31885-023; Gibco, Bleiswijk, Países Bajos) al que se añadieron un 

10% (v/v) de suero bovino fetal (SBF) inactivado (#F7524, Sigma-Aldrich, Saint 

Louis, MO, EE.UU.), 100 U/mL de penicilina y 100 μg/mL de estreptomicina 

(#P4333, Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, EE.UU.). Después, los frascos se incuba-

ron a 37 °C en una atmósfera con un 5% de CO2 y un 95% de humedad relativa 

(HR). Al cabo de siete días, se renovó el medio de cultivo, eliminando así las células 

no adherentes, incluidas algunas células hematopoyéticas, lo que facilitó la identi-

ficación y selección de las células adheridas (135). Cuando se alcanzó una confluen-

cia del 80-90%, las células se despegaron con tripsina/EDTA al 0,25% p/v (#T4049, 

Sigma- Aldrich, Saint Louis, MO, EE. UU.) en tampón fosfato salino (PBS, pH 7,4) 

durante 5 min. A continuación, las células recogidas se subcultivaron en una pro-

porción 1:3 y se expandieron para su uso futuro. Los pases 3 y 4 (P3-P4) se tripsini-

zaron y reservaron para ser utilizados en los ensayos in vitro posteriores. 

Todos los ensayos biológicos cumplieron plenamente con las normativas es-

tablecidas y el protocolo experimental fue revisado y aprobado por el Comité de 
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Ética Institucional de la UCAM-Universidad Católica de Murcia (nº autorizado 

CE051904) Comité de Ética de la UCAM (nº CE 052114). 

4.1.6. Caracterización de las ahMSCs 

Antes de realizar los ensayos in vitro, se evaluó la pureza de las poblaciones 

de ahMSCs mediante citometría de flujo (Beckman Dickinson & Co., Franklin La-

kes, NJ, USA; Software Navios). Para caracterizar las células, se marcó un grupo de 

ahMSC separadas de diferentes matraces con un kit de fenotipado de MSC (#130-

095-198, Miltenyi Biotec, Bergisch- Gladbach, Alemania) y el anticuerpo PE Anti-

Rat CD44H mouse IgG2A (R&D Systems), para cuantificar la expresión de los mar-

cadores CD73, CD90, CD105 y CD44. 

4.1.7. Métodos de siembra celular 

Antes de realizar la siembra celular, los scaffolds se acondicionaron con el 

medio de cultivo y se incubaron a 37 °C en una atmósfera de 5% de CO2 con 95% 

de HR durante 48 h. 

Para los ensayos de adhesión, proliferación y viabilidad celular, las ahMSC se 

sembraron sobre la superficie de discos de PCL y PCL/β-TCP a una densidad de 5 

× 104 células cm-2 en placas de 48 pocillos, tomando como control positivo células 

sembradas en el fondo de pocillos de poliestireno tratados para cultivos tisulares 

(TCPS; Sigma-Aldrich, Corning, NY, EE. UU.). Para el ensayo de actividad meta-

bólica (ensayo AlamarBlue®), los scaffolds se cambiaron rigurosamente con la 

ayuda de unas pinzas a una nueva placa de 48 pocillos 24 h después de la siembra, 

con el fin de cuantificar únicamente la actividad metabólica de las células que cre-

cieron adheridas al scaffold. En ese momento, se contaron y descartaron las células 

adheridas al fondo de los TCPS. El recuento medio total de células adheridas al 

fondo de la placa multipocillos fue de 2 × 104 células cm-2, lo que arroja un valor 

aproximado de 3 × 104 células adheridas al scaffold. 

Para realizar los estudios de diferenciación osteogénica, los scaffolds se colo-

caron en insertos de 0,4 μm (Falcon®) y las ahMSCs se sembraron en el fondo de los 

pocillos a una densidad de 5 × 103 células cm-2. Las células sembradas en los TCPS 

se tomaron como control positivo. A partir del día 7, un conjunto de al menos tres 
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placas cultivadas inicialmente en medio de crecimiento (GM) se sustituyeron por 

medio de diferenciación osteogénica (OM) (OsteoMAX-XFTM Differentiation Me-

dium; #SCM121, Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, EE. UU.). De este modo, se ca-

racterizó la diferenciación celular inducida por todos los scaffolds creciendo tanto 

en GM como en OM, con el fin de evaluar su eficacia en ambas condiciones de 

cultivo. Los medios se cambiaron dos veces por semana en todos los experimentos 

realizados. 

4.1.8. Ensayos de viabilidad, adhesión y proliferación celular 

4.1.8.1. Ensayo de citotoxicidad 

La viabilidad de las ahMSCs se evaluó mediante un ensayo de viabilidad ce-

lular basado en resazurina (AlamarBlue®; #DAL1100, Invitrogen, Carlsbad, CA, EE. 

UU.) los días 1 y 3 después de la siembra. Brevemente, a diferentes periodos de 

estudio, se añadió medio fresco (500 μL) mezclado con el reactivo AlamarBlue® al 

10% (v/v) a cada pocillo y se incubó a 37 °C en una atmósfera con un 5% de CO2 y 

un 95% de HR durante 4 h. Durante este tiempo, la placa de cultivo se envolvió con 

papel de aluminio para protegerla de la luz. A continuación, se transfirieron alícuo-

tas de 150 μL de cada pocillo a una placa de 96 pocillos de pared opaca y se midió 

la fluorescencia utilizando un espectrofotómetro ultravioleta-visible (UV-Vis) Sy-

nergy MX (Bio Tek Instruments Inc., Winooski, VT, EE. UU.) a longitudes de onda 

de excitación y emisión de 530 y 590 nm, respectivamente. 

4.1.8.2. Ensayo de actividad metabólica celular 

Para evaluar la actividad metabólica de las ahMSCs en los días 1, 3, 7 y 14 

después de la siembra, se utilizó AlamarBlue® siguiendo las instrucciones del fa-

bricante. En este ensayo, sólo se evaluó la actividad metabólica de las células adhe-

ridas a los scaffolds (las células que crecieron en la placa multipocillos se contaron 

y se descartaron, como aparece detallado en el apartado 4.1.7). En cada periodo de 

estudio, se midió la fluorescencia con un espectrofotómetro UV-Vis Synergy MX 

(Bio Tek Instruments Inc., Winooski, VT, EE. UU.) a longitudes de onda de excita-

ción y emisión de 530 y 590 nm, respectivamente. 



 CAPÍTULO IV – MATERIAL Y MÉTODO 93 

4.1.9. Ensayos de diferenciación osteoblástica 

4.1.9.1. Cuantificación de la actividad fosfatasa alcalina (ALP) 

La actividad fosfatasa alcalina (ALP) de las ahMSCs se evaluó 7 y 14 días tras 

la siembra utilizando un kit de detección de fosfatasa alcalina (#SCR004, Merck Mi-

llipore, Billerica, MA, EE. UU.). En cada periodo de estudio, las células se despega-

ron con tripsina y se alicuotaron 2 × 104 células (por muestra) para para cuantificar 

la hidrólisis de p-nitrofenilfosfato en fosfato y p-nitrofenol, siguiendo las recomen-

daciones del fabricante. Esta reacción produce un subproducto de color amarillo 

que es proporcional a la cantidad de ALP presente en la reacción. En cada periodo 

de estudio, se midió la absorbancia a una longitud de onda de 405 nm en un espec-

trofotómetro ultravioleta-visible (UV-Vis) Synergy MX (Bio Tek Instruments Inc., 

Winooski, VT, EE. UU.). 

4.1.9.2. Mineralización in vitro: Tinción con Solución Rojo Alizarina (ARS) 

La mineralización in vitro se evaluó mediante la unión específica de la tinción 

Rojo Alizarina S (ARS) a los depósitos de calcio a los días 7 y 14 después la siembra 

utilizando un kit de ensayo de osteogénesis (#ECM815; Millipore, Billerica, MA, 

EE. UU.). En cada periodo del estudio, las ahMSCs se tiñeron con ARS y se visuali-

zaron con un microscopio óptico (Motic AE2000, Shimadzu Corp., Kyoto, Japón). 

A continuación, para cuantificar la mineralización de la matriz, se trataron las 

muestras siguiendo las instrucciones del fabricante y se midió la densidad óptica 

(DO) a 405 nm en un espectrofotómetro ultravioleta-visible (UV-Vis) Synergy MX 

(Bio Tek Instruments Inc., Winooski, VT, EE. UU.). 

4.1.9.3. Expresión de los marcadores de superficie en las células sembradas en 

contacto indirecto con los scaffolds: Clusters de Diferenciación (CD) 

Para caracterizar las ahMSCs, se realizó la cuantificación de los marcadores 

de superficie celular CD73, CD90, CD105 mediante citometría de flujo (Beckman 

Dickinson & Co., Franklin Lakes, NJ, EE. UU.; Software Navios). En primer lugar, 

se separaron las células con TrypLETM Select Enzyme (1X) (#11598846, Gibco, 

Bleiswijk, Países Bajos) y se recogieron, utilizando 2 × 105 células para cada condi-

ción experimental. A continuación, las células se lavaron con PBS y se marcaron 
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con un kit de fenotipado de MSC (nº 130-095-198, Miltenyi Biotec, Bergisch-

Gladbach, Alemania), compuesto por los siguientes fluorocromos Allophycocya-

nin (APC) conjugado con CD73, fluorescein isothiocyanate (FITC) conjugado con 

CD90, phycoerythrin (PE) conjugado con CD105, y peridinin-chlorophyll cy5.5 

conjugado con CD14/CD20/CD34/CD45. Además, se utilizó como control un tubo 

de ensayo que contenía células marcadas con el isotipo del cóctel. Para comprobar 

la viabilidad celular, se añadieron 100 μL del tampón de unión (1:10 en H2O), 5 μL 

del anticuerpo Annexin V y 5 μL de yoduro de propidio (IP) a un tubo etiquetado 

como Annexin V (Immuno Step). Todos los tubos de ensayo se mantuvieron a 4 °C 

(en hielo) durante 15 min en un entorno oscuro, y se lavaron con 1000 μL de PBS 

EDTA, excepto el tubo de Annexin V, que se lavó con un tampón de unión. A con-

tinuación, se centrifugaron los tubos (300 g, 10 min, 4 °C) y se descartó el sobrena-

dante. Finalmente, el pellet marcado se resuspendió con 500 μL de PBS/EDTA y las 

muestras se analizaron por citometría de flujo. 

4.1.9.4. Expresión génica del proceso de osteogénesis: Ensayo cuantitativo de la 

reacción en cadena de la polimerasa (qRT-PCR) 

El ensayo qRT-PCR se realizó para cuantificar la expresión génica de la fos-

fatasa alcalina (ALPL), del colágeno tipo I (COL1A1), del factor de transcripción 2 

relacionado con el runt (RUNX2), la osteocalcina (BGLAP), la sialoproteína de 

unión a integrina (IBSP), la osteonectina (SPARC) y la osteopontina (SPP1). El ARN 

total se extrajo de las células utilizando un kit RNAqueous Micro (Invitrogen de 

Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, EE. UU.) siguiendo las instrucciones del 

fabricante, seguido de la transcripción inversa del ARNm con un kit de síntesis de 

ADNc iScript (Bio-Rad). La PCR cuantitativa se realizó con SYBR Premix ExTaq 

(Takara) en QuantStudio 5 (Applied Biosystems). Los cebadores específicos para el 

ARNm se adquirieron a Qiagen (QuantiTech Primer Assays, Hilden, Alemania). 

Todas las mediciones se realizaron al menos por triplicado. Los valores Ct se con-

virtieron a cuantificación relativa mediante el método 2∆Ct normalizando a glice-

raldehído-3-fosfato deshidrogenasa (GAPDH) e hipoxantina fosforribosiltransfe-

rasa 1 (HPRT1) (Qiagen, Hilden, Alemania). 
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4.1.10. Estadística 

Todos los datos se representan como la media ± desviación estándar. La sig-

nificación estadística se determinó mediante un ANOVA de dos vías utilizando el 

software GraphPrism 9.0.1 (GraphPad Software Inc., San Diego, CA, EE.UU.) en su 

versión para Windows. Las comparaciones entre grupos se evaluaron con pruebas 

t, siendo el nivel de significación p < 0,05. 

4.2. EVALUACIÓN DE LA ACTIVIDAD ANTIMICROBIANA IN VITRO FRENTE A STAPHYLO-

COCCUS AUREUS Y EPIDERMIDIS DE UN NOVEDOSO SISTEMA DE LIBERACIÓN DE 

FÁRMACOS DEGRADABLE IMPRESO EN 3D BASADO EN POLICAPROLACTONA/QUI-

TOSANO/VANCOMICINA. ESTUDIO PRECLÍNICO 

Las infecciones óseas, como la osteomielitis, siguen suponiendo una tarea 

compleja en el campo de la cirugía ósea debido a su elevada tasa de mortalidad y 

morbilidad (136). Las especies que causan con mayor frecuencia infecciones del le-

cho quirúrgico e infecciones asociadas a dispositivos médicos son los estafilococos 

oportunistas Gram positivos (≃75% de los casos), en particular Staphylococcus au-

reus y Staphylococcus epidermidis (31, 137). En cuanto a la patogenia, la osteomielitis 

es compleja y variada, y las bacterias suelen llegar al hueso por dos vías: (i) de 

forma endógena, a través de la sangre o procedentes de otra fuente de infección 

cercana o lejana (osteomielitis hematógena); y (ii) de forma exógena, a través de la 

inoculación directa o la contaminación de un traumatismo abierto o a causa de pro-

cedimientos posquirúrgicos (138). 

El tratamiento tradicional de la osteomielitis crónica incluye la resección ex-

tensa del tejido infectado, la reparación del defecto óseo y la administración sisté-

mica (intravenosa) y local de antibióticos durante largos periodos de tiempo (36, 

37) (Figura 31A). En casos más específicos, como las infecciones asociadas a la im-

plantación de materiales protésicos (prótesis de cadera, rodilla y hombro) o mate-

riales de osteosíntesis para estabilización de fracturas (placas, tornillos, clavos, etc.), 

el tratamiento requiere como primera medida la retirada del implante, y al mismo 

tiempo mantener la antibioterapia intravenosa y local hasta la normalización de los 

parámetros bioquímicos, y realizar la cirugía de reconstrucción osteoarticular que 

requiera el caso (36). 
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Figura 31. Representación esquemática de las estrategias actuales de tratamiento antibiótico utilizadas para 

controlar las infecciones óseas. Esferas azules: antibióticos, A: vía intravenosa, B: implantación de un sistema 

de liberación de fármacos (SLF) consistente en un scaffold cargado con antibióticos. 

Otra estrategia para el tratamiento local de las infecciones óseas crónicas se 

ha basado en la administración de antibióticos mediante la implantación de siste-

mas de liberación de fármacos (SLF) en el lugar de la infección (Figura 31B). Uno 

de los SLF más utilizados para el tratamiento de la osteomielitis han sido las perlas 

de polimetilmetacrilato (PMMA) cargadas con antibióticos (139, 140). El PMMA, 

también denominado cemento óseo acrílico, es un material no reabsorbible que ac-

túa liberando lentamente antibióticos (generalmente gentamicina y vancomicina) a 

lo largo del tiempo, lo que puede ayudar a erradicar las bacterias causantes de la 

infección (141, 142). A pesar de haberse utilizado durante décadas en la práctica 

clínica, las perlas de PMMA distan mucho de ser un portador ideal de antibióticos. 

Esto se debe a que la no degradabilidad de este biomaterial hace necesaria una se-

gunda intervención quirúrgica para retirar las perlas 2 o 3 semanas después de su 

implantación (143). 

La vancomicina (Van) es el antibiótico más utilizado en el tratamiento de in-

fecciones en cirugía de artroplastia y osteomielitis crónica de cualquier etiología 

(142). Este antibiótico glucopéptido actúa principalmente como inhibidor de la sín-

tesis de la pared celular en organismos susceptibles. Se une de forma rápida e 
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irreversible a la pared celular de las bacterias susceptibles, inhibiendo la síntesis de 

peptidoglicano, que forma la estructura de la pared celular (144, 145). 

La policaprolactona (PCL) es un polímero sintético que se ha utilizado habi-

tualmente en aplicaciones de impresión 3D como componente de andamiaje para 

la reconstrucción de hueso y cartílago (146-148). Entre sus principales ventajas se 

encuentran su biocompatibilidad, biodegradabilidad, sus buenas propiedades me-

cánicas y su baja temperatura de fusión (≃60 °C), lo que la hace más versátil que 

otros polímeros sintéticos utilizados para aplicaciones de impresión 3D (149). Sin 

embargo, las temperaturas de impresión 3D utilizadas para fabricar scaffolds bien 

definidos con arquitectura controlada se sitúan en torno a los 120-160 °C, lo que 

hace imposible combinarlos con células, factores de crecimiento u otras moléculas 

bioactivas durante el proceso de impresión (150, 151). Por otro lado, la PCL carece 

de sitios de unión específicos para las células que faciliten la integración tisular (77). 

Debido a esto, se han desarrollado diferentes estrategias para intentar solventar los 

inconvenientes ligados a la hidrofobicidad nativa de la PCL, como la modificación 

de la superficie mediante tratamiento con hidróxido de sodio (NaOH), o mediante 

su combinación con otros materiales de origen natural (hidrogeles) o sintético para 

crear scaffolds híbridos con propiedades mejoradas (152-155). En este sentido, los 

hidrogeles de origen natural o sintético se han utilizado ampliamente para diferen-

tes aplicaciones biomédicas debido a su capacidad para encapsular células, fárma-

cos, factores de crecimiento u otras moléculas bioactivas (156, 157). Entre los hidro-

geles de origen natural se encuentran principalmente el colágeno, el quitosano, el 

alginato, la fibroína de seda, la gelatina, la celulosa, el ácido hialurónico y los hi-

drogeles derivados de tejidos descelularizados (158). 

El quitosano (CS) es un polímero semicristalino de origen natural que se ob-

tiene por desacetilación parcial de la quitina en condiciones alcalinas (159). Es uno 

de los materiales más utilizados para preparar hidrogeles debido a su excelente 

biocompatibilidad, no toxicidad y biodegradabilidad (160, 161). Sin embargo, los 

hidrogeles de CS presentan varios problemas debidos a sus estructuras inestables 

con poros de gran tamaño, baja resistencia a la tracción, y malas propiedades me-

cánicas en condiciones fisiológicas, lo que limita su utilización posterior en estudios 

in vivo (162, 163). Por este motivo, se han combinado con polímeros curables como 
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la policaprolactona (PCL) y el ácido poliláctico (PLA), que proporcionan a los sca-

ffolds un soporte con propiedades mecánicas mejoradas (164, 165). 

La fabricación de materiales híbridos que combinan polímeros naturales y 

sintéticos es un enfoque muy prometedor para crear nuevos scaffolds que combi-

nen las ventajas intrínsecas de ambos materiales y cumplan varios requisitos, como 

la actividad biológica, la resistencia mecánica, la facilidad de fabricación y la de-

gradación controlada (166). En este trabajo, nos centramos en la fabricación de un 

novedoso scaffold híbrido impreso en 3D basado en PCL y un hidrogel de CS car-

gado con diferentes concentraciones de vancomicina (1, 5, 10 y 20%) como SLF para 

evaluar su eficacia antimicrobiana frente a Staphylococcus aureus y Staphylococcus 

epidermidis. Además, proponemos un método novedoso para mejorar la adhesión 

de polímeros hidrofóbicos (como la PCL) a hidrogeles mediante dos tratamientos 

diferentes con plasma frío. Los scaffolds obtenidos combinan la biocompatibilidad 

natural, la biodegradabilidad y las propiedades antibacterianas del CS con las ex-

celentes propiedades mecánicas de la PCL. Las propiedades morfológicas de los 

scaffolds se caracterizaron mediante microscopía óptica (MO) y electrónica de ba-

rrido (MEB), mostrando que el hidrogel de CS/Van recubría con éxito la matriz de 

PCL de forma homogénea tras el tratamiento con plasma. Por otro lado, se com-

probó la eficacia antibacteriana de los scaffolds frente a S. aureus y S. epidermidis, y 

se estudió la liberación de vancomicina en diferentes periodos de tiempo mediante 

cromatografía líquida de alto rendimiento (HPCL). Por último, evaluamos los po-

sibles efectos adversos sistémicos de los scaffolds a nivel celular analizando la via-

bilidad, proliferación y diferenciación de una población de células madre mesen-

quimales humanas adultas (ahMSCs) derivadas de médula ósea. 

4.2.1. Fabricación de scaffolds porosos de PCL/CS cargados con vancomicina 

4.2.1.1. Diseño y fabricación de scaffolds de PCL impresos en 3D con porosidad 

controlada mediante el método FDM 

Los scaffolds se diseñaron con el software REGEMAT 3D Designer v1.4.4 y 

se fabricaron utilizando una bioimpresora REGEMAT 3D Bio V1® (REG4Life, RE-

GEMAT 3D, Granada, España) equipada con una cama de cristal y un extrusor de 

termoplástico con una boquilla de 0,4 mm de diámetro. Los scaffolds se diseñaron 
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con los siguientes parámetros: tamaño del scaffold 1,50 x 20 x 20 mm (alto, ancho, 

largo), tamaño de poro 200 µm, altura de capa 0,25 mm, perímetros 0, número de capas 

sólidas inferiores/superiores 0, patrón de relleno triangular; y se fabricaron utilizando 

un filamento de PCL de grado médico impreso a 160 °C con una velocidad de re-

lleno de 11 mm/s. Como se describe en el trabajo anterior, se utilizó un punch para 

biopsia de 8 mm con el fin de mejorar la reproducibilidad de los experimentos y 

reducir la variabilidad entre las muestras, obteniendo scaffolds en forma de disco 

de 8 x 1,50 mm (diámetro, altura) (Figura 32A) (150). Además, se imprimieron sca-

ffolds de PCL no porosos (sólidos) de 12 x 12 x 1,50 mm (anchura, longitud, altura) 

para evitar que la porosidad interfiriera en algunos de los resultados de los experi-

mentos (Figura 32B). Los scaffolds porosos en forma de disco se caracterizaron y 

utilizaron para todos los ensayos biológicos y microbiológicos, y los scaffolds sóli-

dos sólo se utilizaron para evaluar el efecto del tratamiento con plasma frío sobre 

la adhesión del hidrogel CS/Van a la matriz de PCL (ensayo de humectabilidad), 

ya que se observó que la porosidad interfería en los resultados del experimento. 

 

Figura 32. Micrografías de (A) scaffolds porosos y (B) sólidos de PCL impresos con la bioimpresora REGEMAT 

3D Bio V1®. 

4.2.1.2. Preparación de hidrogeles de quitosano cargados con vancomicina 

Los hidrogeles de quitosano se prepararon disolviendo CS de bajo peso mo-

lecular a una concentración del 4% (p/v) en agua desmineralizada con ácido acético 

al 1,5% (v/v). Las soluciones se agitaron mecánicamente durante 24 h (250 rpm) y 

se añadió vancomicina a los hidrogeles de CS en un contenido de 1, 5, 10 y 20% (p/p 

de CS). Después de 24 h, las soluciones se centrifugaron (3000 rpm, 1 h) para elimi-

nar las burbujas de aire. 
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4.2.1.3. Preparación de los scaffolds híbridos 

Los scaffolds de PCL impresos en 3D se recubrieron por inmersión (dip coa-

ting) en el hidrogel de CS y se dejaron secar durante la noche. A continuación, los 

scaffolds se neutralizaron en una solución de NaOH 1 M durante 2 horas y se en-

juagaron tres veces con agua destilada para eliminar los ácidos residuales. Todo el 

proceso se realizó en una cabina de flujo laminar para evitar la contaminación de 

las muestras. 

Los ensayos preliminares demostraron que el recubrimiento de CS permane-

cía firmemente adherido a los scaffolds porosos de PCL, ya que quedaba atrapado 

entre las fibras impresas. Sin embargo, no fue así en el caso de los scaffolds sólidos 

de PCL, que repelieron el recubrimiento de CS, como se observa en la Figura 33C. 

Esto podría deberse al hecho de que el PCL es un polímero hidrófobo, lo que difi-

culta su adhesión a hidrogeles con más de un 90% de contenido en agua. 

Recientemente, se han utilizado tratamientos con plasma para reducir la hi-

drofobicidad de la superficie de los polímeros mediante la formación de especies 

reactivas de oxígeno (ROS) (167). Estas ROS recién formadas generan grupos hi-

drofílicos (hidroxilo o carboxílicos) en la superficie del polímero que pueden inter-

actuar con los hidrogeles (168). Aunque el tratamiento con plasma no fuera estric-

tamente necesario para los scaffolds porosos (ya que el hidrogel quedaba firme-

mente adherido a las fibras impresas), se probaron dos tecnologías diferentes de 

plasma sobre la superficie de los scaffolds sólidos de PCL: (i) un dispositivo casero 

de plasma frío a presión atmosférica desarrollado en el GREMI-CNRS que consiste 

en una Barrera Dieléctrica de Descarga (DBD) de plasma, alimentada con helio y 

accionada por un pulso de voltaje de microsegundos (169) (Figura 33A), y (ii) un 

dispositivo casero con un generador de plasma piezoeléctrico (CeraPlas®) desarro-

llado por TDK Electronics GmbH & Co (170) (Figura 33B). Esta tecnología se basa 

en un componente piezocerámico y un circuito impulsor que le permite generar 

plasma atmosférico frío. Después de ser expuestos a los tratamientos con plasma a 

una distancia de 5 mm durante 30 segundos, los scaffolds de PCL se recubrieron 

con hidrogeles de CS y se dejaron secar durante la noche. Como se puede observar 

en la Figura 33D, tras el tratamiento con plasma, el hidrogel de CS no fue repelido 

por los scaffolds, mostrando una distribución homogénea. 
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Figura 33. Tratamientos con plasma aplicados sobre los scaffolds sólidos de PCL. (A) Dispositivo casero de 

plasma atmosférico frío alimentado con helio, (B) Dispositivo casero con generador de plasma piezoeléctrico. 

Imágenes de microscopía óptica de (C) scaffold de PCL sólido (sin tratar) recubierto con el hidrogel de CS, (D) 

scaffold de PCL sólido recubierto con el hidrogel CS después de haber sido expuesto al plasma frío durante 30 s. 

Para determinar la cantidad de CS adherido a los scaffolds, se comparó el 

peso de los scaffolds nativos de PCL con el peso de los scaffolds recubiertos con el 

hidrogel de CS/Van. Después de pesar los scaffolds (n=10) en una balanza analítica, 

se observó un incremento de 33,34 ± 0,34 mg (PCL nativo) a 41,16 ± 1,01 mg (scaf-

folds PCL/CS/Van). No se obtuvieron diferencias significativas en el peso de los 

scaffolds de PCL/CS cargados con distintas concentraciones de Van (1, 5, 10, 20%) 

(datos no mostrados). 

4.2.2. Caracterización de los scaffolds impresos en 3D 

4.2.2.1. Caracterización morfológica de los scaffolds impresos en 3D 

La caracterización morfológica de los scaffolds impresos en 3D se realizó me-

diante una cámara digital acoplada a un estereomicroscopio. La morfología de la 

superficie de los scaffolds se examinó mediante microscopía electrónica de barrido 

(MEB; modelo JEOL-6100, JEOL Ltd., Tokio, Japón). Antes de ser analizados, los 

scaffolds se montaron sobre soportes de aluminio con pintura conductora y se re-

cubrieron con platino (10 mA, 120 s). Se obtuvieron micrografías MEB con aumen-

tos de x20 y x45 bajo un voltaje de aceleración de 15-20 kV y una distancia de trabajo 

de 4-5 mm. 
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4.2.2.2. Ensayo de humectabilidad 

Las mediciones del ángulo de contacto (AC) estático con el agua se realizaron 

en un analizador de forma de gota (DSA100S KRÜSS GmbH) para evaluar el efecto 

del tratamiento con plasma frío sobre la hidrofobicidad de la PCL. El volumen de 

la gota de agua se fijó en 1 µL y la velocidad de depósito en 2,67 µL/s. Brevemente, 

los scaffolds sólidos de PCL (n = 3) se trataron con un dispositivo casero de plasma 

atmosférico frío alimentado con Helio (Plasma 1) y con un dispositivo casero con 

un generador de plasma piezoeléctrico (Plasma 2) (Figura 33). A modo de control, 

se utilizaron tres scaffolds sin tratar. Cada medición se realizó por triplicado en tres 

scaffolds distintos para una mejor significación estadística. 

4.2.2.3. Cinética de degradación in vitro 

La degradación de los scaffolds se evaluó in vitro midiendo la pérdida de peso 

de los scaffolds a 1, 3, 7, 14, 21 y 28 días. Brevemente, se pesaron los scaffolds de 

PCL/CS/Van (W0, peso inicial) y posteriormente se sumergieron en tubos eppen-

dorf que contenían 1 mL de medio de crecimiento completo (DMEM). Después, los 

scaffolds se incubaron a 37 °C, en una atmósfera con 5% de CO2 y 95% de HR. En 

los diferentes períodos de estudio, los scaffolds se recuperaron del medio, se lim-

piaron ligeramente con papel de filtro y se volvieron a pesar (Wd, peso final). La 

pérdida de peso (WL) se calculó aplicando la siguiente ecuación (171): 

 WL% = [(W0 − Wd)/W0] x 100 Ecuación (3) 

donde W0 y Wd indican el peso del scaffold antes y después del tiempo de 

inmersión estipulado, respectivamente. 

4.2.3. Ensayo de absorción de agua 

La absorción de agua por parte de los scaffolds de PCL/CS/Van se evaluó 

utilizando soluciones de tampón fosfato salino (PBS, pH = 7,4). Para ello, se coloca-

ron tres scaffolds de PCL/CS/Van de peso conocido en cestas de acero inoxidable 

para evitar que flotaran. A diferentes tiempos (0,5, 1, 3, 6, 24, 48 h), los scaffolds se 
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recuperaron y se limpiaron delicadamente con papel de filtro antes de ser pesados. 

El porcentaje de absorción de agua se calculó utilizando la siguiente ecuación (172): 

 Absorción de agua (%) = [(W𝑇 − W0)/W0] x 100 Ecuación (4) 

donde WT es el peso de los scaffolds a tiempo t, y W0 es el peso inicial de los 

scaffolds en seco. 

4.2.4. Cuantificación de la liberación de vancomicina 

Los scaffolds de CS cargados con vancomicina se sumergieron en tubos ep-

pendorf de 1,5 mL que contenían 1 mL de tampón fosfato salino (PBS, pH 7,4) a 37 

°C en la oscuridad. A distintos periodos de estudio (1 h, 3 h, 6 h, 24 h, 48 h, 72 h, 7 

d y 14 d), se recolectó el PBS para cuantificar el contenido en vancomicina, y los 

eppendorf se rellenaron con PBS nuevo hasta la siguiente medida. La concentración 

de Van se midió mediante cromatografía líquida de alto rendimiento (HPLC) (Agi-

lent serie 1200, Agilent Technologies, Waldbronn, Alemania) con detector de ma-

triz de diodos (DAD) y fluorescencia (FLD), equipado con una columna Vydac 

218TP C18 (250x4,6 mm, 5 µm, Avantor®, Pensilvania, EE. UU.). El análisis se 

realizó en condiciones isocráticas (0,8 mL/min) con 89% de fosfato de amonio 0,5 

M y 11% de acetonitrilo como fase móvil. Antes de realizar las mediciones, se 

realizó una curva de calibración de Van en PBS midiendo los valores de absorban-

cia de soluciones madre de Van de 100 a 0,5 µg/mL a 282 nm (rango lineal de 12,4 

a 0,5 µg/mL; R2 > 0,998). 

4.2.5. Evaluación de propiedades antimicrobianas 

4.2.5.1. Cultivo bacteriano 

Las cepas de S. aureus (CECT 239) y S. epidermidis (CECT 231) se activaron en 

medio TSB y se incubaron en condiciones aeróbicas a 35 °C durante 24 h. Los culti-

vos de bacterias se conservaron en Agar Triptona-Soja (TSA, Tryptic Soy Agar) a 4 

°C durante más de 3 meses. El cultivo de trabajo se preparó diariamente transfi-

riendo una colonia de TSA a 10 mL de TSB y se incubó durante 24 h a 35 °C. 
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4.2.5.2. Método de difusión en agar 

Para evaluar las propiedades antimicrobianas del recubrimiento de CS car-

gado con Van, se llevaron a cabo experimentos para cuantificar las zonas de inhi-

bición. Primero, se preparó una suspensión de 5,0 log10 unidades formadoras de 

colonias/mL (UFC/mL) para cada microorganismo (S. epidermidis y S. aureus) en 

TSB (2X). Seguidamente, se agregaron alícuotas de 100 µL de la suspensión bacte-

riana a placas multipocillos de 6,0 mm de diámetro que contenían agar TSA. 

Después de dejarlo secar durante varios minutos, las muestras se pusieron en 

contacto con los scaffolds de PCL/CS/Van y se incubaron durante toda la noche a 

37 °C. El diámetro de los halos de inhibición se determinó utilizando una regla a 

las 24 h y 48 h. Todos los ensayos fueron realizados por triplicado. 

4.2.6. Ensayos biológicos 

4.2.6.1. Aislamiento, purificación, caracterización y cultivo de células madre 

mesenquimales derivadas de la médula ósea humana adulta (ahMSCs) 

Las ahMSCs multipotentes se aislaron de la médula ósea como se ha descrito 

anteriormente (para encontrar información adicional relacionada con la metodolo-

gía aplicada, el aislamiento celular, el cultivo y la expansión de ahMSCs, puede 

consultar publicaciones anteriores (133, 173)). Brevemente, se aspiró médula ósea 

de la cresta ilíaca de tres pacientes voluntarios mediante punción directa. Después, 

el aspirado de médula ósea se transfirió a bolsas que contenían heparina. La frac-

ción de células mononucleares se obtuvo utilizando medios de gradiente de densi-

dad de Ficoll y un sistema SEPAXTM S-100 cerrado y automatizado de lavado de 

células (Biosafe, Eysines, Suiza). Después de estimar la viabilidad celular con la 

tinción azul tripán (#T8154; Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, EE. UU.), las células 

se sembraron en placas a una densidad de 3,75 x 105 ml en frascos de cultivo de 75 

cm2 (Sarstedt, Nümbrecht, Alemania) que contenían 10 mL de medio de creci-

miento basal (GM). El medio de crecimiento utilizado fue el Medio Eagle Modifi-

cado de Dulbecco (DMEM) (#31885-023, Gibco, Bleiswijk, Países Bajos), al que se 

añadieron un 10% (v/v) de SBF inactivado (#F7524, Sigma- Aldrich, Saint Louis, 

MO, EE. UU.) y antibióticos de rutina como penicilina y estreptomicina (100 U mL-

1 de penicilina y 100 μg mL-1 de estreptomicina) (#P4333, Sigma-Aldrich, Saint 
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Louis, MO, EE. UU.) antes de incubar las células en condiciones estándar de nor-

moxia (21% O2), a 37 °C y 5% CO2. Se utilizaron ahMSCs en los pases 3-5 (P3-5) para 

los experimentos in vitro. 

Todos los ensayos biológicos cumplieron plenamente con la normativa esta-

blecida y el protocolo experimental fue revisado y aprobado por el Comité de Ética 

Institucional de la UCAM-Universidad Católica de Murcia (Autorizado nº 

CE051904) Comité de Ética de la UCAM (CE nº 052114/05.28.2222). 

4.2.6.2. Perfiles inmunofenotípicos de cultivos ahMSCs 

Las ahMSCs aisladas fueron caracterizadas mediante la cuantificación de los 

marcadores de superficie celular (CD73, CD90, CD105) y hematopoyéticos (CD34, 

CD45) por citometría de flujo (Beckman Dickinson & Co., Franklin Lakes, Nueva 

Jersey, EE. UU.; Software Navios) tal y como se ha descrito anteriormente (68, 133, 

174). Antes de realizar los ensayos in vitro, se marcaron suspensiones unicelulares 

obtenidas mediante tripsinización del cultivo con anticuerpos conjugados con los 

fluorocromos: CD73-PE, CD90-APC, CD105-FITC, CD34-APC y CD45-FITC (Hu-

man MSC Phenotyping Cocktail, Miltenyi). Biotec, Bergisch Gladbach, Alemania) 

para verificar la pureza de las poblaciones de ahMSCs (datos no mostrados). 

4.2.6.3. Métodos de siembra celular 

Para los ensayos de viabilidad celular, proliferación y diferenciación osteogé-

nica, se sembraron ahMSCs en el fondo de placas de 24 pocillos a una densidad de 

10x103 células cm-2, y los scaffolds de PCL/CS/Van se colocaron en insertos de 0,4 

μm (Falcon®) para estar en contacto indirecto con el cultivo. Las células sembradas 

en TCPS (sin materiales) se utilizaron como control positivo. Los medios de cultivo 

se cambiaron tres veces por semana para todos los experimentos realizados. 

4.2.7. Ensayos de viabilidad y proliferación celular 

4.2.7.1. Ensayo de citotoxicidad in vitro 

La viabilidad celular de las ahMSCs se evaluó utilizando un kit de detección 

de citotoxicidad LDH (n.º 11644793001, Roche Diagnostics, Roche. Applied Science, 

Mannheim, Alemania) después de colocar los scaffolds de PCL/CS/Van en contacto 
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indirecto con las células durante 24 y 72 h. Antes de realizar el ensayo, es impor-

tante determinar la concentración celular óptima para la línea celular utilizada, ya 

que diferentes tipos de células pueden contener diferentes cantidades de LDH. Ge-

neralmente, debemos elegir la concentración en la cual la diferencia entre el control 

negativo y positivo es máxima. Para nuestro cultivo de ahMSCs, encontramos que 

la concentración de células óptima a utilizar para el experimento fue 3 x 104 célu-

las/pocillo para placas de 24 pocillos (Figura 34). 

 

Figura 34. Determinación de la concentración óptima de ahMSCs. Las ahMSCs se sembraron en placas de 24 

pocillos a una densidad de 100, 1000, 5000, 10000, 20000, 30000, 40000, 50000, 75000 y 100000 células/pocillo. 

Se añadió medio de cultivo para determinar la liberación espontánea de LDH (Samples) y medio de cultivo que 

contenía Triton X-100 al 1% para determinar la liberación máxima de LDH (Positive control). 

24 h después de sembrar las ahMSCs en las placas de 24 pocillos, el medio de 

cultivo se reemplazó por un nuevo medio que contenía FBS al 1% para eliminar la 

liberación de LDH espontánea de las células durante el paso de incubación. Des-

pués, los scaffolds de PCL/CS/Van se colocaron en contacto indirecto con las células 

utilizando insertos de 0,4 μm y se evaluó la actividad LDH a las 24 y 72 h. Las 

células que crecieron en TCPS (sin material) se usaron como control negativo (libe-

ración espontánea de LDH) y las células cultivadas con el medio que contenía la 

solución de Triton X-100 al 1 % se usaron como control positivo (liberación máxima 
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de LDH). A los distintos periodos de estudio se transfirieron alícuotas de 100 µL 

de cada pocillo a una placa de 96 pocillos de fondo plano ópticamente transparente, 

seguido de la adición de 100 µL de la mezcla de reacción. Después de 30 minutos 

de incubación a temperatura ambiente, la absorbancia se leyó directamente en un 

lector de placas Spectramax iD3 (Molecular Devices, EE. UU.) a 490 nm. 

4.2.8. Ensayo de actividad metabólica celular 

La actividad metabólica celular de las ahMSCs cultivadas en presencia de los 

scaffolds de PCL/CS cargados con diferentes concentraciones de Van se evaluó uti-

lizando el ensayo AlamarBlue® (#DAL1100, Invitrogen, Carlsbad, CA, EE. UU.) en 

los días 1, 3, 7 y 14 tras de la siembra. Se utilizaron como control células crecieron 

en TCPS (sin los materiales). Brevemente, a diferentes períodos de estudio, los in-

sertos que contenían scaffolds de PCL/CS/Van se retiraron temporalmente (antes 

de la etapa de incubación) y se añadió a cada pocillo medio nuevo (1 mL) que con-

tenía reactivo AlamarBlue® al 10 % (v/v). Luego, la placa se incubó en la oscuridad 

(envuelta con papel de aluminio) a 37 °C en una atmósfera de 5% de CO2 con 95% 

de HR durante 4 h. Finalmente, se transfirieron alícuotas de 150 μl de cada pocillo 

a una placa de 96 pocillos de paredes negras y se midió la fluorescencia en un lector 

de placas Spectramax iD3 (Molecular Devices, EE. UU.) a longitudes de onda de 

excitación y emisión de 530 y 590 nm, respectivamente. 

4.2.9. Ensayos de diferenciación osteoblástica 

4.2.9.1. Actividad fosfatasa alcalina (ALP) 

La actividad ALP de las ahMSCs se evaluó a los 7 y 14 días después de sem-

brar las células en contacto indirecto con scaffolds de PCL, PCL/CS y PCL/CS/10% 

Van usando un kit de cuantificación de la fosfatasa alcalina (#SCR004, Merck Milli-

pore, Billerica, MA, EE. UU.). En cada período de estudio, se despegaron las células 

y se tomaron alícuotas de 1,5 × 104 células (por muestra) siguiendo las recomenda-

ciones del fabricante para tratarlas con 100 µL de p-nitrofenilfosfato (p-NPP). Tras 

20 minutos de incubación a temperatura ambiente, la reacción catalítica (p-NPP → 

fosfato + p-nitrofenol) produce un subproducto de color amarillo proporcional a la 



 IVÁN LÓPEZ GONZÁLEZ 108 

cantidad de ALP presente en la reacción. Finalmente, la absorbancia se midió a una 

longitud de onda de 405 nm en un lector de placas Spectramax iD3 (Molecular De-

vices, EE. UU.). 

4.2.9.2. Ensayo de mineralización in vitro 

La mineralización in vitro se evaluó utilizando un kit de ensayo de osteogé-

nesis (#ECM815; Millipore, Billerica, MA, EE. UU.) 21 días después de sembrar 

ahMSCs en presencia (contacto indirecto) de los scaffolds de PCL, PCL/CS y 

PCL/CS/10%. Brevemente, las ahMSCs se fijaron con formaldehído al 10%, se tiñe-

ron con solución de tinción Rojo de Alizarina y se visualizaron utilizando un mi-

croscopio óptico (Axio Vert.A1, ZEISS, Alemania) acoplado a una cámara digital 

(Axiocam 305 color, ZEISS, Alemania). Finalmente, las muestras se trataron si-

guiendo el protocolo del fabricante para cuantificar la mineralización de la matriz 

y se midió la densidad óptica (OD) en un lector de placas Spectramax iD3 (Mole-

cular Devices, EE. UU.) a 405 nm. 

4.2.10. Estadística 

Todos los datos se representaron como media ± desviación estándar (n=3). La 

significación estadística se determinó mediante un ANOVA de dos vías utilizando 

el software GraphPrism 8.0.1 (GraphPad Software Inc., CA, EE. UU.) para Win-

dows. La comparación entre grupos se evaluó con la prueba t, siendo el nivel de 

significancia p < 0,05. 
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V -  RESULTADOS Y DISCUSIÓN 

En este apartado quedan descritos de modo individualizado los Resultados 

obtenidos en los dos estudios, así como la Discusión de los mismos. 

5.1. ESTUDIO SOBRE LAS MODIFICACIONES DE LA EXPRESIÓN GÉNICA EN EL PROCESO DE 

DIFERENCIACIÓN OSTEOBLÁSTICA DE CÉLULAS MADRE MESENQUIMALES HUMA-

NAS MULTIPOTENTES DERIVADAS DE LA MÉDULA ÓSEA INDUCIDAS POR UN NOVE-

DOSO MATERIAL POROSO DE GRADO MÉDICO IMPRESO EN 3D A BASE DE POLICAPRO-

LACTONA Y ΒETA-FOSFATO TRICÁLCICO 

5.1.1. Diseño del estudio 

El primer paso del presente estudio fue la fabricación, mediante impresión 

3D, de scaffolds porosos compuestos de policaprolactona (PCL) y β-fosfato tricál-

cico (PCL/β-TCP). Posteriormente, se realizó una caracterización detallada de su 

estructura y propiedades. 

 

Figura 35. Representación esquemática del diseño del estudio, que incluye la planificación de los experimentos 

realizados. AB: ensayo AlamarBlue; ALP: fosfatasa alcalina; AR: tinción con Rojo Alizarina; FC: citometría de 

flujo; qRT-PCR: reacción en cadena de la polimerasa cuantitativa. 
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Se establecieron tres grupos experimentales: (1) Un grupo control de células 

creciendo sobre poliestireno (TCPS), (2) Células creciendo sobre placas que contie-

nen scaffolds de PCL, y (3) Células creciendo sobre placas que contienen scaffolds 

de PCL/β-TCP. Por último, se evaluó el comportamiento biológico in vitro utili-

zando un cultivo de ahMSCs. Todos los ensayos biológicos se llevaron a cabo de 

acuerdo con una planificación previamente establecida (Figura 35). 

5.1.2. Composición y caracterización del material 

5.1.2.1. Caracterización morfológica y microanálisis de los filamentos com-

puestos y de los scaffolds impresos en 3D 

La morfología y el diámetro de los filamentos nativos de PCL y de los fila-

mentos compuestos de PCL/β-TCP, se examinaron y caracterizaron antes de ali-

mentar el extrusor la bioimpresora 3D. Como puede observarse en las micrografías 

MEB, los filamentos de PCL nativos muestran una superficie lisa y homogénea, 

mientras que los filamentos de PCL/β-TCP muestran una superficie microgranu-

lada heterogénea debido a la presencia de micropartículas de β-TCP. Asimismo, el 

recubrimiento de β-TCP produjo un ligero aumento del diámetro del filamento de 

1,77 a 1,93 mm. Además, se realizó un análisis EDX de los filamentos recubiertos 

para comprobar la presencia de elementos como el fósforo y el calcio, obteniéndose 

un 33,5% y un 66,5% del peso total, respectivamente. 

La Figura 36A-D muestra imágenes típicas de microscopía óptica no polari-

zada de los scaffolds de PCL (Figura 36A,B) y PCL/β-TCP (Figura 36C,D) impresos 

en 3D. Estos presentan una forma de disco con un diámetro de 8 mm y una altura 

de 1,5 mm. Como se observa en las microscopías ampliadas, las fibras impresas 

muestran una estructura ordenada, adoptando una distribución paralela en cada 

capa (Figura 36B,D). La distancia entre las fibras impresas del scaffold fue de 1,30 

± 0,40 mm en las capas verticales y horizontales, y de 0,35 ± 0,03 mm en las capas 

diagonales, proporcionando una red de poros interconectados de morfología trian-

gular con una porosidad media de 200 μm. También observamos claramente mi-

cropartículas de TCP distribuidas aleatoriamente por todo el scaffold de PCL/β-

TCP (Figura 36C,D). Por último, se realizó el microanálisis por dispersión de ener-

gía de rayos X (MEB-EDX) para verificar la presencia de la fracción mineral de TCP. 
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Según nuestros análisis, obtuvimos una proporción del 32,25% y del 67,75% del 

peso total de elementos de fósforo y calcio, respectivamente (Figura 36E,F). 

 

Figura 36. Imágenes de los scaffolds de (A,B) PCL y (C,D) PCL/β-TCP tomadas con un estereomicroscopio a 

diferentes aumentos. Las micropartículas β-TCP se tiñeron con nigrosina para poder ser contrastadas con mayor 

claridad. (E) Micrografía adquirida con MEB que muestra una ampliación del scaffold de PCL/β-TCP y (F) su 

correspondiente espectro EDX. La zona analizada aparece resaltada con un cuadrado amarillo. 

5.1.3. Caracterización de la estructura porosa mediante µCT 

La impresión 3D es una tecnología que ha emergido como una potente herra-

mienta en el campo de la Ingeniería de Tejidos, ya que permite el cultivo de células 

en 3D dentro de complejas arquitecturas biomiméticas tridimensionales (175). A 

diferencia de técnicas convencionales como el electrospinning (176), la liofilización 
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(177), el espumado con gas (178) o la deposición de fibras (179), la impresión 3D 

permite un mayor control de la geometría interna y externa del scaffold. Paráme-

tros como el tamaño de poro, la conectividad entre los poros y la porosidad total, 

desempeñan un papel importante en el transporte de fluidos biológicos, oxígeno, 

nutrientes y células desde el entorno hasta las partes internas del scaffold, promo-

viendo el crecimiento tisular (77). 

 

Figura 37. Reconstrucción 3D de los scaffolds de PCL y PCL/β-TCP (vista superior: (A,B); lateral: (C,D); e 

inferior: (E,F)). En las imágenes (B,D,F), la PCL se muestra con un 80% de transparencia para permitir la 

observación de las partículas de β-TCP, que se muestran en amarillo. 
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La reconstrucción 3D de las imágenes provenientes de la microtomografía 

computarizada de seis scaffolds seleccionados al azar (n = 3 por muestra) no mostró 

diferencias estadísticamente significativas entre el volumen de los scaffolds de PCL 

y de PCL/β-TCP (Figura 37). Según los datos arrojados por las reconstrucciones 3D, 

ambos tipos de scaffold tenían un volumen medio (VS) de 31 ± 1 mm3, lo que se 

corresponde a una porosidad global de 0,59 ± 0,10 en comparación con el volumen 

teórico (VT = 75,4 mm3) de un disco de 8 × 1,5 mm (diámetro, altura). 

Para obtener scaffolds con porosidad abierta e interconectada, se utilizó un 

punch para biopsia de 8 mm con el fin homogeneizar las muestras, obteniendo sca-

ffolds sin una capa periférica bien definida. Este detalle técnico permite que los 

poros periféricos de toda su superficie estén en contacto directo con el medio ex-

terno. Además, seleccionamos un patrón de relleno triangular, que da lugar a una 

red de poros interconectados. 

Por último, el renderizado 3D de los scaffolds de PCL/β-TCP (Figura 37B, D, 

F) mostró una distribución aleatoria de las micropartículas de β-TCP en todo el 

volumen del scaffold, como se indica en la sección anterior (Figura 36D). 

5.1.4. Influencia de la composición del scaffold 

5.1.4.1. Adhesión de proteínas: Ensayo con Azul Brillante de Coomassie 

La tinción de Coomassie es uno de los ensayos más utilizados para la cuanti-

ficación de proteínas. Esto se debe a que es un procedimiento sencillo que propor-

ciona una detección fiable de la presencia de la mayoría de las proteínas. Además, 

es bien sabido que el contacto de un cuerpo vivo con un material induce la absor-

ción de una monocapa proteica en su superficie, dependiendo de la naturaleza del 

material, creando una interfaz donde se adsorben otras proteínas y células (180). 

Esta capa proteica favorece que los receptores de adhesión celular situados en la 

membrana celular (como las integrinas) puedan reconocer el péptido arginina-gli-

cina-aspartato (RGD), creando puntos de anclaje en la superficie del biomaterial 

(181). Además, la porosidad general, el tamaño, la distribución de los poros y el 

tamaño de las partículas son factores que también influyen en el grado de adsorción 

de las proteínas. Así, la existencia de poros aumenta en gran medida la superficie 

de los materiales y potencia la adsorción de proteínas. En este contexto, Zhu et al. 
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(182) demostraron que la cantidad de proteínas totales adsorbidas por la cerámica 

porosa Ca-P bifásica (BCP) (HA/TCP 1⁄4 7:3) era superior a la de la BCP densa. 

Además, una vez que las células se han adherido, comienzan los procesos de sínte-

sis y liberación de las moléculas constituyentes de la MEx como la osteopontina 

(OPN), el colágeno tipo I (COL1A1) y las proteínas morfogenéticas óseas (BMPs), 

entre otros reguladores de la osteogénesis (181, 183). En otras palabras, las proteí-

nas adsorbidas inicialmente en la superficie y procedentes de los fluidos propor-

cionan un sustrato temporal para la adhesión celular. 

En nuestro estudio, el ensayo con Azul Brillante de Coomassie demostró que 

tanto los scaffolds de PCL como los de PCL/β-TCP eran capaces de absorber pro-

teínas en su superficie (Figura 38). Los scaffolds que no se sumergieron en suero 

bovino fetal (SBF) perdieron su color azulado después de tres lavados con la solu-

ción decolorante (Figura 38(2)), mientras que los scaffolds sumergidos en SBF du-

rante 30 minutos permanecieron azules después del paso de lavado (Figura 38(3)). 

También cabe destacar que, aparentemente, los scaffolds de PCL presentan un co-

lor ligeramente claro en comparación con los de PCL/β-TCP después de la etapa de 

lavado. Esto último podría deberse a la presencia de micropartículas de β-TCP, que 

habrían modificado ligeramente la naturaleza hidrofóbica de la superficie de la 

PCL, haciéndola más hidrofílica, facilitando así la adhesión de proteínas. 

 

Figura 38. Ensayo con Azul Brillante de Coomassie realizado en los scaffolds de PCL (fila superior) y PCL/β-

TCP (fila inferior) tras la no inmersión en SBF (2A,B) y la inmersión en SBF durante 30 minutos (3A,B). Se 

tomaron como control dos scaffolds sin teñir (1A,B). 
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5.1.4.2. Cinética de degradación in vitro 

La cinética de degradación de los polímeros utilizados para la fabricación de 

composites de grado médico es de vital importancia. De hecho, suele ser deseable 

que la biodegradación del polímero se produzca de forma proporcional a la rege-

neración tisular. Normalmente, la degradación se evalúa mediante la inmersión del 

scaffold en una solución tamponada (como DMEM comercial o soluciones caseras 

de Fluido Corporal Simulado (SBF, Simulated Body Fluid)) durante periodos que van 

desde varios días hasta meses. La pérdida de peso de un scaffold está directamente 

relacionada con el proceso de degradación del polímero. En nuestro estudio, su-

mergimos los scaffolds de PCL y PCL/β-TCP a 37 °C en una solución de SBF du-

rante 3, 7, 14, 21 y 28 días. En cada periodo de estudio, se calculó el porcentaje de 

pérdida de peso de los scaffolds utilizando la Ecuación 2 (184-186). Como era de 

esperar, en los periodos de tiempo estudiados, la degradación de la PCL fue inferior 

al 1%, incluso para los expuestos durante 28 días (datos no mostrados). Estos resul-

tados son los que cabría esperar para materiales compuestos similares basados en 

PCL. De hecho, como informan Sukanya y col. (187), se espera que la PCL presente 

pérdidas de peso de alrededor del 2% para un periodo prolongado de inmersión 

en SBF de 90 días. A pesar de que no estudiamos la degradación del β-TCP, cabe 

mencionar que la literatura respalda que las biocerámicas de β-TCP se degradan 

relativamente rápido, siendo capaces de promover simultáneamente la formación 

de hueso nuevo in vivo (188). Además, desde un punto de vista fisiológico, el β-TCP 

se degrada más rápidamente que la hidroxiapatita, ya sea vía disolución química o 

vía reabsorción por mecanismos celulares fagocíticos (macrófagos u osteoclastos). 

Esto último afectaría directamente al proceso de remodelación ósea (189). 

5.1.5. Viabilidad y proliferación celular  

5.1.5.1. Caracterización de las ahMSCs 

En el presente estudio, se utilizaron células madre mesenquimales humanas 

adultas (ahMSCs) multipotentes para evaluar la biocompatibilidad y la actividad 

osteogénica de los scaffolds de PCL/β-TCP, debido a su importancia clínica y a su 

gran capacidad de diferenciación osteoblástica (190). Estas células tienen un gran 

potencial en el campo de la Medicina Regenerativa ya que tienen la capacidad de 
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diferenciarse ex vivo en varias líneas celulares (como osteoblastos) bajo condiciones 

ambientales favorables (191). Como puede apreciarse en la Tabla 2, se observó una 

expresión positiva de los marcadores característicos de las células madre mesen-

quimales, concretamente CD73, CD90, CD105 y CD44, en más del 97% de las célu-

las aisladas, lo que pone de manifiesto su fenotipo inmaduro y su importante po-

tencial regenerativo, y las hace adecuadas para ensayos in vitro, como ya se ha des-

crito anteriormente en la literatura (192). 

Tabla 2. Cuantificación de la expresión de marcadores (CD) de las ahMSC en los pases 3-4 mediante citometría 

de flujo. * Marcadores hematopoyéticos. 

Antígeno Porcentaje de células positivas 

CD73 99.67 ± 0.06 

CD90 98.27 ± 0.25 

CD105 97.93 ± 0.06 

CD44 97.87 ± 0.23 

CD14/19/34/45 * 3.10 ± 0.52 

5.1.5.2. Ensayo de citotoxicidad 

La biocompatibilidad es uno de los factores más importantes a tener en 

cuenta en la fabricación de scaffolds para ingeniería tisular. En este sentido, tanto 

la PCL como el β-TCP se han considerado biomateriales biocompatibles y seguros 

(193-195). Los ensayos de citotoxicidad se utilizan ampliamente para medir la pér-

dida de estructuras y funciones celulares o intracelulares, incluidos los niveles de 

citotoxicidad letal, proporcionando una indicación inequívoca de su potencial para 

causar daño celular o tisular. La viabilidad celular se evaluó mediante el ensayo 

AlamarBlue después de sembrar ahMSCs sobre los scaffolds de PCL y PCL/β-TCP 

(Figura 39). Los resultados a las 24 y 72 horas de la siembra demostraron que tanto 

los scaffolds de PCL como los de PCL/β-TCP no tuvieron efectos citotóxicos sobre 

las ahMSCs. Los valores de viabilidad celular oscilaron entre el 86% y el 114% para 

los scaffolds de PCL y PCL/β-TCP a las 24 h, y entre el 88% y el 115% a las 72 h. El 

porcentaje medio de viabilidad tras la siembra directa en ambos scaffolds fue de 98 
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± 11 (PCL) y 100 ± 10 (PCL/β-TCP) a las 24 h, y de 101 ± 9 (PCL) y 98 ± 12 (PCL/β-

TCP) a las 72 h. Por último, cabe destacar que no se observaron diferencias estadís-

ticamente significativas entre los grupos. 

 

Figura 39. Viabilidad celular mediante el ensayo AlamarBlue tras 24 y 72 h de siembra directa de ahMSCs en 

scaffolds de PCL y PCL/β-TCP. Se calculó el porcentaje medio de viabilidad y se normalizó con respecto a la 

viabilidad de las células que crecían sobre plástico desnudo (TCP) (control positivo). Las barras representan las 

desviaciones estándar de la media. 

5.1.5.3. Ensayo de actividad metabólica celular 

Los scaffolds basados en policaprolactona han sido ampliamente utilizados 

en los últimos años para aplicaciones de ingeniería tisular debido a su biocompati-

bilidad, biodegradabilidad, estabilidad estructural y buenas propiedades mecáni-

cas (196). En este sentido, diferentes autores han demostrado que las células son 

capaces de adherirse y proliferar sobre diferentes estructuras de scaffolds basados 

en PCL, como fibras electrohiladas (197) y scaffolds impresos en 3D (198). En nues-

tro trabajo, las propiedades hidrofílicas proporcionadas por el recubrimiento con 

las micropartículas de β-TCP basadas en un ensayo preliminar de humectabilidad 

utilizando agua destilada (datos no mostrados en este trabajo) pueden favorecer la 

adhesión, el crecimiento celular inicial y la diferenciación, ya que tanto las ahMSCs 

como los osteoblastos muestran una mayor afinidad por las superficies hidrofílicas 

(199). Por este motivo, la humectabilidad de la superficie del scaffold fue uno de 

los criterios clave que tuvimos en cuenta a la hora de diseñar este estudio. 

La actividad metabólica de las ahMSCs cultivadas sobre los scaffolds de PCL 

y PCL/β-TCP se evaluó mediante el ensayo AlamarBlue en los días 1, 3, 7 y 14 tras 

la siembra (Figura 40). La viabilidad de las células que crecieron sobre los scaffolds 
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se normalizó con respecto a un control positivo de células creciendo sobre TCPS. 

La viabilidad aumentó gradualmente en los diferentes periodos de estudio, lo que 

indica que las células se adhirieron con éxito a los scaffolds con una buena tasa de 

proliferación. Cabe destacar que los scaffolds de PCL/β- TCP mostraron una viabi-

lidad inferior a la de los scaffolds de PCL nativo en los primeros periodos (días 1 y 

3); sin embargo, ambas tasas de viabilidad fueron similares a los 7 y 14 días de 

estudio, ya fuera con medio de crecimiento (GM) o tras la adición de medio osteo-

génico (OM) al séptimo día. Como se muestra en el gráfico, no se encontraron dife-

rencias significativas entre los scaffolds en los periodos de tiempo estudiados. Sin 

embargo, observamos que la adición de OM provocó un ligero aumento de la acti-

vidad metabólica con respecto a las células sembradas en los scaffolds de PCL/β-

TCP con GM a los 14 días. 

 

Figura 40. Ensayo de actividad metabólica celular (AlamarBlue) en ahMSCs sembradas sobre los scaffolds de 

PCL y PCL/β-TCP a diferentes periodos de estudio. Se calculó el porcentaje medio de viabilidad y se normalizó 

con respecto a la viabilidad de células creciendo sobre TCPS (control positivo). Las barras representan las des-

viaciones estándar con respecto a la media. #Diferencias significativas entre los grupos entre corchetes en los 

distintos periodos de tiempo. 

5.1.6. Estudios de diferenciación celular 

5.1.6.1. Actividad Fosfatasa Alcalina (ALP) 

La ALP es una enzima hidrolasa responsable de la desfosforilación de molé-

culas en condiciones alcalinas (pH > 10). Está presente en todos los tejidos del 

cuerpo, especialmente en las células óseas, y se considera un indicador temprano 

de la diferenciación osteoblástica (200). Como se discute ampliamente en la 



 CAPÍTULO V – RESULTADOS Y DISCUSIÓN 121 

literatura, un ensayo de ALP permite establecer una relación directa entre la pre-

sencia de actividad ALP y el desarrollo normal del hueso en el cuerpo humano (201, 

202). 

En la Figura 41 se muestra la actividad ALP de las ahMSCs cultivadas en pre-

sencia de scaffolds de PCL y PCL/β-TCP. De los días 7 a 14 (GM), no se observaron 

diferencias significativas en la actividad ALP entre los distintos periodos de tiempo 

o entre los tipos de scaffold. Por el contrario, la actividad ALP aumentó significati-

vamente de los días 7 a 14 con OM. Los valores máximos de actividad ALP se ob-

servaron a los 14 días en presencia de medio osteogénico (OM) en células sembra-

das en presencia de scaffolds de PCL/β-TCP, lo que revela que las micropartículas 

de β-TCP parecen ejercer un impacto sobre el fenotipo osteoblástico y mejoran las 

respuestas celulares. De hecho, estudios anteriores han indicado que la adición de 

gránulos de β-TCP a constructos a base de PCL podría mejorar la capacidad de 

diferenciación osteoblástica de las MSCs óseas (203). Sin embargo, sigue existiendo 

cierta controversia con respecto al periodo de tiempo en el cual la actividad ALP 

muestra su máxima actividad. En este contexto, Chen et al. (204) estudiaron la res-

puesta osteoblástica de MSCs sobre scaffolds basados en polímeros de ácido hialu-

rónico (HA)/β-TCP. Informaron de un pico máximo bien definido en la actividad 

ALP al séptimo día, seguido de una disminución, mientras que Jensen et al. (205) 

informaron de la actividad ALP máxima tras 14 días de estudio en compuestos si-

milares basados en polímeros. 

 

Figura 41. Actividad fosfatasa alcalina de las ahMSCs sembradas en presencia de los scaffolds de PCL y PCL/β-

TCP tras 7 y 14 días de cultivo. Los resultados se muestran como unidades de densidad óptica (DO). No se 

encontraron diferencias significativas en los mismos periodos de tiempo entre los grupos. Las barras representan 

las desviaciones estándar de la media. # Diferencias significativas en el grupo marcado en los distintos periodos 

de estudio (p > 0,05).  
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5.1.6.2. Mineralización in vitro. Tinción con Solución Rojo Alizarina (ARS)  

La deposición de calcio o la mineralización in vitro son marcadores tardíos de 

diferenciación osteogénica. El calcio depositado puede cuantificarse o teñirse con 

una Solución Rojo Alizarina (ARS), que muestra una tinción positiva (roja) de los 

nódulos mineralizados (206). El efecto osteogénico de los scaffolds fabricados se 

verificó determinando la presencia de depósitos de calcio en el cultivo celular. Para 

ello, la expresión de la coloración proporcionada por el Rojo Alizarina de ahMSCs 

cultivadas en presencia de scaffolds de PCL y PCL/β-TCP se evaluó los días 7 y 14 

posteriores a la siembra (Figura 42). No se observaron diferencias visuales tras exa-

minar las muestras teñidas a diferentes periodos de tiempo bajo un microscopio de 

contraste de fases (datos no mostrados). Sin embargo, el examen cuantitativo mos-

tró que la actividad Rojo Alizarina de las ahMSCs aumentó significativamente de 

los días 7 a 14 tanto con el medio de crecimiento (GM) como con el medio osteogé-

nico (OM). La adición de OM promovió un ligero aumento en los controles a los 14 

días, pero no se observaron diferencias significativas entre los scaffolds de PCL y 

PCL/β-TCP. 

 

Figura 42. Ensayo de cuantificación de Rojo Alizarina S de ahMSCs sembradas en presencia de scaffolds de PCL 

y PCL/β-TCP tras 7 y 14 días de cultivo. Las células sembradas sobre plástico (TCPS) se tomaron como control 

positivo. Los resultados se muestran como unidades de densidad óptica (DO). # Diferencias significativas entre 

el grupo marcado en los distintos periodos de tiempo (p > 0,05). * Diferencias significativas entre los grupos 

marcados en el mismo periodo de estudio. 
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5.1.6.3. Expresión de los marcadores de superficie en las células sembradas en 

contacto indirecto con los scaffolds: Clusters de Diferenciación (CD) 

Hasta la fecha, los marcadores positivos de membrana más comúnmente re-

portados, relacionados con la superficie de las MSCs humanas adultas son CD105, 

CD90, CD44, CD73, CD29, CD13, CD34, CD146, CD106, CD54, y CD166 (207). Los 

criterios mínimos que debe cumplir una célula para ser considerada como una MSC 

incluyen (i) Permanecer adherentes al plástico en condiciones de cultivo estándar; 

(ii) expresar los marcadores CD73, CD90 y CD105; y (iii) tener la capacidad de di-

ferenciarse en osteoblastos, adipocitos y condrocitos in vitro (208). En la Figura 43 

se muestra la expresión positiva de los Clusters de Diferenciación CD73, CD90 y 

CD105 de las ahMSCs sembradas en presencia de los scaffolds de PCL y PCL/β-

TCP (contacto indirecto). Los resultados se expresan como el porcentaje de células 

del cultivo que han perdido cada marcador tras 14 días cultivadas tanto con GM 

como con OM (añadidos el día 7). Como puede observarse, en el día 14 la expresión 

de los marcadores CD73 y CD90 disminuyó significativamente tras la adición de 

OM. Para ambos marcadores, los scaffolds de PCL/β- TCP mostraron una mayor 

pérdida de marcadores que los scaffolds de PCL y los controles. La mayor pérdida 

de marcadores a lo largo del estudio afectó al CD105, cuya expresión disminuyó 

significativamente tras la adición de OM. En este caso, los scaffolds de PCL/β-TCP 

mostraron una pérdida de marcadores similar a la de los scaffolds de PCL. Esta 

disminución de la expresión positiva de los marcadores mesenquimales (CD73, 

CD90 y CD105) podría ser consecuencia de la activación del mecanismo de diferen-

ciación osteogénica (209). 

 

Figura 43. Expresión de los marcadores de membrana (A) CD73, (B) CD90 y (C) CD105 de las células sembra-

das en contacto indirecto con los scaffolds de PCL y PCL/β-TCP. Los datos representan el porcentaje de pérdida 

de marcadores a los 14 días con diferentes medios de cultivo (GM y OM). El experimento se realizó por tripli-

cado. # Diferencias significativas entre el grupo marcado con diferentes medios de cultivo. 
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5.1.6.4. Expresión génica del proceso de osteogénesis: Ensayo cuantitativo de la 

reacción en cadena de la polimerasa (qRT-PCR) 

La expresión génica de marcadores específicos osteogénicos como ALPL, 

COL1A1, RUNX2, BGLAP, IBSP, SPARC y SPP1 se cuantificó para determinar la 

diferenciación osteoblástica in vitro mediante qRT-PCR (Figura 44). Como puede 

observarse, el marcador ALPL mostró un aumento de la expresión génica a lo largo 

del estudio, mostrando valores más elevados tras la adición de medio osteogénico 

(OM) en el día 7. En este periodo de tiempo, los scaffolds de PCL/β-TCP mostraron 

una mayor expresión génica de ALPL que los scaffolds de PCL. Por su parte, el 

marcador COL1A1 mostró un pico significativo de expresión génica a los 14 días 

con medio de crecimiento (MG). Asimismo, la expresión de COL1A1 con OM au-

mentó para los scaffolds de PCL/β-TCP, sin diferencias significativas en los perio-

dos de tiempo estudiados. Por otro lado, la expresión del gen RUNX2 permanece 

casi constante desde los días 7 a 14 con GM. Sin embargo, se observó una disminu-

ción no despreciable de la expresión génica en el día 14 con OM. La expresión del 

gen BGLAP también exhibió valores casi constantes a lo largo del estudio. De he-

cho, no se observaron diferencias significativas entre los distintos periodos de 

tiempo. Por el contrario, la expresión de IBSP mostró un pico prominente tanto en 

los scaffolds de PCL como en los de PCL/β-TCP en el día 14 con GM. Sin embargo, 

tras la adición de OM, se observó una disminución abrupta de la expresión de IBSP. 

La expresión del gen SPARC mostró valores más altos en presencia de GM, pero 

una menor expresión del marcador en presencia de OM. Finalmente, el marcador 

SPP1 mostró una clara tendencia decreciente desde el día 7 al 14 con ambos tipos 

de medios de cultivo (GM y OM). Cabe mencionar que, en este último caso, los 

valores de expresión más bajos se observaron el día 14 en presencia de OM. 

Estos resultados están en total concordancia con los reportados por Jensen y 

col. (205), quienes estudiaron la influencia de scaffolds de PCL funcionalizados con 

ácido hialurónico y β-TCP sobre células madre de la pulpa dental. En este estudio, 

los marcadores de fosfatasa alcalina, factor de transcripción 2 relacionado con runt, 

sialoproteína ósea y osteopontina, mostraron tendencias similares a las obtenidas 

en nuestro trabajo. 
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Figura 44. Resultados de la cuantificación de la expresión de los marcadores osteogénicos por qRT-PCR tras 7 

y 14 días de cultivo. Los resultados se expresan como media ± desviación estándar. # Diferencias significativas 

entre el grupo marcado en diferentes periodos de estudio (p > 0,05). No se observaron diferencias significativas 

entre los grupos en el mismo periodo de estudio. (A) ALPL, fosfatasa alcalina; (B) COL1A1, colágeno tipo I; (C) 

RUNX2, factor de transcripción 2 relacionado con el runt; (D) BGLAP, osteocalcina; (E) IBSP, sialoproteína 

de unión a integrina; (F) SPARC, osteonectina; (G) SPP1, osteopontina. 
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Resultados similares fueron reportados por Rabadán-Ros y col. (173), quienes 

evaluaron el impacto de una cerámica porosa monofásica Si-Ca-P en la diferencia-

ción osteogénica de células madre mesenquimales humanas adultas (ahMSC) en un 

estudio de 28 días, obteniendo una regulación al alza de la expresión de fosfatasa 

alcalina, colágeno tipo I, osteopontina, sialoproteína de unión a integrina y osteo-

nectina, mientras que la expresión del factor de transcripción 2 relacionado con el 

runt y la osteocalcina permanecieron relativamente inalteradas a lo largo del en-

sayo. Considerando las moléculas necesarias para que se lleve a cabo la minerali-

zación de la matriz extracelular, Runt se define como un factor de transcripción en 

Drosophila, que tiene afinidad con la subunidad α del Core Binding Factor Alpha 

(Cbfa). Los tres genes relacionados llamados Core Binding Factor Alpha 1 (Cbfa1), 

Cbfa2 y Cbfa3 son capaces de generar diferentes proteínas (210-212). Cbfa1 (Runx2) 

es el factor de transcripción específico para la osteogénesis (Runx2/AML3) y el de-

terminante para la diferenciación de las células mesenquimales hacia el linaje os-

teoblástico (213) bajo el estímulo de genes específicos como OC, ALP, BSP, colágeno 

tipo I (Col 1), y Colagenasa-3 (matriz metaloproteinasa-13 (MMP-13) (214). 

En este sentido, la tendencia observada en la expresión de RUNX2 en nuestro 

estudio y en otros análogos podría atribuirse al hecho de que interviene en múlti-

ples vías de transducción de señales, y su actividad está estrechamente regulada 

tanto a nivel transcripcional como postranslacional (215). 

5.2. EVALUACIÓN DE LA ACTIVIDAD ANTIMICROBIANA IN VITRO FRENTE A STAPHYLO-

COCCUS AUREUS Y EPIDERMIDIS DE UN NOVEDOSO SISTEMA DE LIBERACIÓN DE FÁR-

MACOS DEGRADABLE IMPRESO EN 3D BASADO EN POLICAPROLACTONA/QUITO-

SANO/VANCOMICINA. ESTUDIO PRECLÍNICO 

5.1.7. Caracterización de los scaffolds impresos en 3D 

5.1.7.1. Caracterización morfológica de los scaffolds impresos en 3D 

El examen microestructural de la morfología de los scaffolds mediante MEB 

mostró diferencias en la superficie de los scaffolds dependiendo de la concentra-

ción de vancomicina (Van) cargada. La Figura 45 (A1, B1) muestra una micrografía 

de los scaffolds de PCL nativos antes de ser recubiertos con el hidrogel de CS.  
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Figura 45. Micrografías MEB de los scaffolds de (1) PCL, (2) PCL/CS y (3, 4, 5, 6) PCL/CS/Van cargados con 

1%, 5%, 10% y 20% w/t de vancomicina, respectivamente, a diferentes aumentos: (A1-A6) 22X, barra de escala 

2 mm; (B1-B6) 40X, barra de escala 1 mm; (C3) barra de escala de 200 µm; (C5) barra de escala 700 µm. 

Los scaffolds muestran una distribución paralela de las fibras en cada capa 

impresa, y el patrón de impresión triangular da como resultado scaffolds con po-

rosidad interconectada con un tamaño de poro aproximado de 200 µm y una poro-

sidad general del 59 %, como ya se calculó en un trabajo anterior (150). Como puede 

observarse en la Figura 45 (A2, B2), el recubrimiento de CS provoca un engrosa-

miento discreto de las fibras impresas en 3D, así como en los puntos de contacto 
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entre las fibras, como resultado de la fina capa de recubrimiento proporcionada por 

el CS. Sin embargo, este hallazgo se intensifica de manera progresiva y proporcio-

nal cuando el hidrogel de quitosano se carga con concentraciones crecientes de van-

comicina (A3-A6, B3-B6). Esto último se observa claramente en las micrografías co-

rrespondientes a los scaffolds de PCL/CS/20%Van, en las que aparece recubierta 

casi toda la superficie de los scaffolds de PCL, dificultando la distinción de sus po-

ros (Figura 45 - A6, B6). 

Las características funcionales de los scaffolds desarrollados en este estudio 

concuerdan con las premisas establecidas por diferentes autores para el diseño y 

fabricación de scaffolds 3D que puedan ser utilizados para aplicaciones de Ingenie-

ría de Tejidos (216, 217). De hecho, hemos tenido en cuenta que una matriz tridi-

mensional o scaffold ideal, por lo general, debe tener suficiente porosidad para aco-

modar células tanto diferenciadas como indiferenciadas de diferentes linajes. Ade-

más, se ha combinado con un polímero de origen natural (quitosano) capaz de ac-

tuar como carrier o para la liberación controlada de fármacos o biomoléculas. Asi-

mismo, estos sistemas de liberación de fármacos (SLF) deben tener una porosidad 

abierta e interconectada que facilite la difusión de nutrientes, metabolitos y células 

desde el ambiente externo hasta las partes internas del scaffold (77). 

5.1.7.2. Ensayo de humectabilidad 

La humectabilidad de los scaffolds sólidos de PCL impresos en 3D (Figura 

32B) se evaluó midiendo el ángulo de contacto θ (AC) estático con el agua antes y 

después de ser tratados con plasma. Como se muestra en la Figura 46, el AC estático 

de los scaffolds de PCL no tratados fue de 79,93 ± 2,36 °, lo que demuestra un com-

portamiento hidrofóbico del polímero. Sin embargo, para los scaffolds activados 

por tecnologías de plasma frío, observamos ángulos de contacto de 55,40 ± 3,16° y 

59,62 ± 4,22° para el Plasma 1 y el Plasma 2, respectivamente, mostrando una dis-

minución de alrededor de 20°, lo que atestigua una disminución de la hidrofobici-

dad superficial. 

Un cambio en el AC es un claro indicador de una modificación química de la 

superficie del polímero (218). Los resultados obtenidos concuerdan con los obteni-

dos por Carette y col., quienes estudiaron los efectos del plasma atmosférico sobre 

la superficie de scaffolds de PLA con el fin de mejorar la adhesión de una solución 
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de CS al 1%, obteniendo una disminución de aproximadamente 30° en el AC está-

tico (de 85° a 55°) después de la activación por plasma (167). 

 

Figura 46. (A) Ángulo de contacto θ (AC,) con el agua en scaffolds de PCL sólidos (no porosos) impresos en 3D 

antes y después de los tratamientos con plasma. (Plasma 1: Dispositivo casero con generador de plasma atmos-

férico frío alimentado con helio, Plasma 2: Dispositivo casero con generador de plasma piezoeléctrico). Gotas de 

agua con un volumen de 1 µL depositadas en (B) scaffolds de PCL no tratados y (C) scaffolds de PCL tratados 

con plasma 1. Los datos representan la media ± desviación estándar. *Diferencias significativas con respecto al 

ángulo de contacto con el agua del scaffold PCL no tratado. 

5.1.7.3. Cinética de degradación in vitro 

El ensayo de degradación in vitro realizado con los scaffolds de PCL/CS/Van 

no arrojó ningún cambio significativo en el peso de los scaffolds (W0 = Wd) tras 28 

días de inmersión en medio de cultivo a 37 °C, en una atmósfera con 5% de CO2 y 

95 % de HR. Es bien sabido que el CS, así como otros polisacáridos, se degrada en 

el cuerpo mediante despolimerización, oxidación e hidrólisis (enzimática o no en-

zimática) (219). Lim y col. estudiaron la degradación de perlas porosas de CS con 

diferentes grados de acetilación (10-50%) en diferentes soluciones enzimáticas (li-

sozima, NAGasa y una mezcla de ambas) (220). Como principales hallazgos obtu-

vieron que: (i) las perlas de CS no se degradaron en la solución de NAGasa, (ii) las 

perlas de CS con alto grado de acetilación (GA) se degradaron más rápido que las 

que tenían un GA bajo en las soluciones de lisozima y mezcla enzimática, y (iii) Las 

perlas CS con grados de acetilación de alrededor del 30 al 50 % se degradaron rá-

pidamente a monómeros en la mezcla enzimática en menos de 30 a 60 días. 
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5.1.7.4. Ensayo de absorción de agua 

La absorción de agua del recubrimiento de CS de los scaffolds de PCL/CS y 

PCL/CS/Van se probó en soluciones de PBS. Como se puede observar en la Figura 

47, el peso total de los scaffolds aumentó entre 34,61 ± 1,13% (PCL/CS) y 42,14 ± 

1,46% (PCL/CS/20%Van) después de 30 minutos de inmersión en PBS, permane-

ciendo más o menos estable durante al menos 48 horas. Los valores mínimos de 

absorción los mostraron los scaffolds de PCL/CS (34,61 ± 1,13%), mientras que los 

máximos los alcanzaron los scaffolds de PCL/CS/20%Van (45,32 ± 8,41%). Esto úl-

timo puede justificarse por los resultados obtenidos en la sección de caracterización 

de scaffolds (imágenes MEB), que mostraron que concentraciones crecientes de Van 

causaban un engrosamiento de las fibras impresas en 3D, teniendo una mayor su-

perficie de quitosano para absorber el PBS. 

 

Figura 47. Absorción de PBS en función del tiempo de los scaffolds de PCL/CS y PCL/CS/Van (1, 5, 10 y 20%) 

en contacto con el medio PBS (pH = 7,4). 

5.1.7.5. Cuantificación de la liberación de vancomicina 

La liberación de Van de los scaffolds de PCL/CS cargados con 1, 5, 10 y 20% 

de Van siguió una cinética de liberación de primer orden (Figura 48). Se observó 

una liberación rápida de vancomicina durante la primera hora, seguida de una li-

beración más lenta durante las horas siguientes para todos los scaffolds estudiados. 

Como puede observarse en la Figura 48, la liberación de Van finaliza a las 24 h y 

los perfiles de liberación acumulada del fármaco parecen alcanzar una meseta. Es-

tos perfiles de liberación podrían explicarse por la presencia de dos fracciones del 
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fármaco: (i) fármaco débilmente unido o depositado sobre la superficie del hidrogel 

de CS, y (ii) fármaco incluido en la red de CS por interacciones químicas. Cabe des-

tacar que los scaffolds cargados con un 10% y un 20% de Van presentaron perfiles 

de liberación de fármaco similares, lo que indica que probablemente el límite de 

solubilidad de la Van en PBS se encuentra entre ambas concentraciones. 

 

Figura 48. Perfiles de liberación acumulada de vancomicina de scaffolds de PCL/CS cargados con vancomicina 

al 1, 5, 10 y 20 % durante 14 días (336 h). 

Estos perfiles cinéticos están en total concordancia con los resultados obteni-

dos por López-Iglesias y col., quienes estudiaron la liberación de vancomicina a 

partir de aerogeles porosos de CS obteniendo perfiles similares de liberación del 

fármaco (221). Por otro lado, Kausar y col. desarrollaron películas de quitosano car-

gadas con vancomicina (10 y 20% respecto a la masa seca del polímero), obteniendo 

una disolución del 100% de la vancomicina libre en 7h con más del 50% del fármaco 

disuelto en la primera hora (222). 

5.1.7.6. Evaluación de propiedades antimicrobianas 

Los scaffolds de PCL/CS cargados con diferentes concentraciones de vanco-

micina demostraron tener actividad antimicrobiana frente a S. aureus y epidermidis. 

Esto se debe a que en todos los casos estudiados se superó la concentración mínima 

inhibitoria (CMI) de Van (2 μg/mL para S. aureus y 2–4 μg/mL para S. epidermidis) 

(223, 224). Los halos de inhibición se midieron a las 24 y 48 h, no observándose 

diferencias significativas entre ellos. Esto puede deberse a que entre 6 y 24 h no se 

libera más vancomicina (Figura 49). 
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Figura 49. Halos de inhibición (mm) producidos por los scaffolds de PCL/CS/Van cargados con 1, 5, 10 y 20 % 

p/t de vancomicina frente a S. aureus y S. epidermidis. Los datos representan la media ± desviación estándar. 

No se encontraron diferencias significativas entre los scaffolds para ambos microorganismos estudiados. 

Como puede observarse en la Figura 49, en todos los casos se muestra un halo 

de inhibición. En el caso de S. aureus, el halo de inhibición más grande lo propor-

ciona el scaffold de PCL/CS/20%Van, aunque cabe destacar que no se apreciaron 

diferencias significativas con los scaffolds de PCL/CS/10%Van y PCL/CS/5%Van. 

Esto se debe a que la concentración de vancomicina liberada en el medio por ambos 

scaffolds es similar entre sí, 9,5 mg/mL y 8,82 mg/mL (Figura 48), respectivamente. 

En el caso de S. epidermidis, el halo de inhibición más grande se obtiene para los 

scaffolds de PCL/CS/10%Van. Si se comparan los scaffolds de PCL/CS/10%Van y 

PCL/CS/20%Van, no hay diferencias significativas entre ellos porque la concentra-

ción de vancomicina en el medio es similar (Figura 49). 

Si comparamos los halos de inhibición de S. epidermidis y S. aureus, se observa 

que aunque ambas bacterias son grampositivas, la vancomicina es más eficaz frente 

a S. epidermidis. Por último, no se observó ningún efecto antimicrobiano por parte 

del scaffold de PCL/CS, esto puede deberse a la baja solubilidad y la cantidad limi-

tada de cargas positivas del polisacárido al pH (7,4 ± 0,1) en medio de cultivo (225, 

226). 
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5.1.8. Ensayos biológicos 

5.1.8.1. Ensayos de viabilidad y proliferación celular 

5.1.8.1.1. Ensayo de citotoxicidad in vitro 

La citotoxicidad se evaluó mediante un ensayo de actividad de LDH después 

de colocar los scaffolds de PCL/CS/Van en contacto indirecto (insertos de 0,4 µm) 

con las ahMSCs durante 24 y 72 h (Figura 50). Los resultados de la liberación de 

LDH demostraron que ninguno de los scaffolds fabricados resultó ser citotóxico. 

Sin embargo, los valores máximos de liberación de LDH se alcanzaron con los sca-

ffolds de PCL, PCL/CS y PCL/CS/1%Van, mostrando valores de citotoxicidad de 

11,4 ± 6,4%, 8,3 ± 4,5% y 10 ,0 ± 8,0% a las 24h, y 11,1 ± 4,9%, 6,9 ± 5,0% y 11,7 ± 6,4% 

a las 72h, respectivamente, con respecto al control positivo y negativo. Por otro 

lado, los scaffolds de PCL/CS cargados con 5, 10 y 20% de vancomicina alcanzaron 

valores de citotoxicidad de 5,7 ± 5,5%, 6,1 ± 4,7% y 4,9 ± 5,5% a las 24 h, y 4,4 ± 3,4 

%, 4,8 ± 4,0 % y 4,7 ± 2,9 % a las 72 h, respectivamente. No se observaron diferencias 

estadísticamente significativas entre las muestras analizadas. 

 

Figura 50. Resultados de citotoxicidad utilizando el ensayo de LDH después de colocar los scaffolds de PCL, 

PCL/CS y PCL/CS/Van en contacto indirecto con ahMSCs durante 24 y 72 h. El porcentaje medio de citotoxi-

cidad se calculó y normalizó con respecto a la liberación espontánea de LDH (control negativo) y la liberación 

máxima de LDH (control positivo). Las barras representan desviaciones estándar de la media. No se observaron 

diferencias significativas entre las muestras analizadas. 
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Ambos polímeros utilizados en este estudio (PCL y CS) se han utilizado am-

pliamente como scaffolds para aplicaciones de ingeniería de tejidos debido a su 

biocompatibilidad, biodegradabilidad y facilidad de modificación (227). La cito-

compatibilidad del quitosano ya se ha estudiado y muestra que no tiene un efecto 

citotóxico agudo (228). Nuestros hallazgos están en línea con publicaciones ante-

riores que demuestran la buena biocompatibilidad de las estructuras basadas en 

PCL y CS (164, 229). 

5.1.8.2. Ensayo de actividad metabólica celular 

La actividad metabólica de las ahMSCs creciendo en contacto indirecto con 

los scaffolds de PCL, PCL/CS y PCL/CS/Van se evaluó utilizando el ensayo Ala-

marBlue® en los días 1, 3, 7 y 14 posteriores a la siembra (Figura 51). Como se puede 

observar en el gráfico, la actividad metabólica de las ahMSCs aumentó gradual-

mente desde el día 1 al 14 para todos los scaffolds estudiados excepto para 

PCL/CS/20%Van, en el que se observó una ligera disminución después del día 7.  

 

Figura 51. Actividad metabólica celular de las ahMSCs utilizando el ensayo AlamarBlue® en diferentes períodos 

de tiempo. Como control positivo se utilizó la actividad metabólica de células sembradas sobre poliestireno 

(TCPS). Las barras representan desviaciones estándar de la media. *Diferencias significativas entre los grupos 

entre paréntesis en el mismo período de tiempo. 

No se observaron diferencias significativas en los primeros períodos (días 1 

y 3), donde todos los scaffolds mostraron una tasa de proliferación similar. Por otro 

lado, se observaron diferencias significativas entre los scaffolds de PCL y PCL/CS 
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y el control el día 7, y entre la PCL, PCL/CS/20%Van, y el control el día 14. Vale la 

pena señalar que los scaffolds de PCL/CS/10%Van mostraron la mayor actividad 

metabólica con respecto a los scaffolds estudiados. 

5.1.9. Ensayos de diferenciación osteoblástica 

La diferenciación osteoblástica se evaluó en los scaffolds de PCL, PCL/CS y 

PCL/CS/10%Van, ya que este último proporcionó los mejores resultados en los en-

sayos de citotoxicidad y proliferación, así como en los ensayos microbiológicos, 

mostrando un efecto bactericida similar al scaffold cargado con Van al 20%. 

5.1.9.1. Actividad Fosfatasa Alcalina (ALP) 

La actividad fosfatasa alcalina de las ahMSCs cultivadas en presencia de los 

scaffolds de PCL, PCL/CS y PCL/CS/10%Van se muestra en la Figura 52. En los días 

7 a 14 usando medio de crecimiento (GM), no hubo diferencias significativas. Por 

otro lado, al utilizar medio osteogénico (MO) la ALP aumentó significativamente a 

los 14 días alcanzando valores máximos en presencia de PCL/CS/10%Van. De he-

cho, se observaron diferencias significativas entre el scaffold cargado con vancomi-

cina al 10% y los otros grupos experimentales, lo que indica que los scaffolds de 

PCL/CS/Van al 10% parecen aumentar la actividad ALP de las células cultivadas. 

 

Figura 52. Actividad Fosfatasa Alcalina de las ahMSCs después de ser cultivadas durante 7 y 14 días en contacto 

indirecto con scaffolds de PCL, PCL/CS y PCL/CS/10%Van usando medio de crecimiento (GM) y medio osteo-

génico (OM). Se tomaron como control positivo células sembradas en plástico (TCPS). Los resultados se mues-

tran en función de las unidades de densidad óptica (OD405 nm). Los datos representan la media ± DE. Se 

encontraron diferencias significativas entre el scaffold de PCL/CS/10%Van y las demás muestras a los 14 días 

con OM; *p < 0,001 y **p < 0,0001. 
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Sin embargo, el scaffold de PCL/CS no mostró un aumento en la actividad de 

ALP, por lo que este hallazgo no puede atribuirse a la presencia del recubrimiento 

de CS. Otros autores han seguido estrategias novedosas para aumentar la actividad 

osteogénica del quitosano, consistentes en su combinación con hidroxiapatita (HA) 

mediante la fabricación de nanofibras de carboximetilquitosano-HA (230) o micro-

esferas compuestas de HA/resveratrol/quitosano (231). Este tipo de compuestos de 

HA pueden proporcionar las fuentes de calcio necesarias que, en consecuencia, 

pueden inducir la diferenciación celular, la deposición de matriz extracelular y la 

mineralización (232). 

5.1.9.2. Ensayo de mineralización in vitro 

La diferenciación osteogénica de las ahMSCs se determinó cuantificando la 

presencia de depósitos de calcio después de colocar los scaffolds de PCL/CS/Van 

en contacto indirecto con un cultivo de ahMSCs durante 21 días. Como se muestra 

en la Figura 53A, no se observaron diferencias visuales importantes entre las mues-

tras, aunque el control parece tener una coloración rojiza ligeramente más alta.  

 

Figura 53. Tinción con Rojo Alizarina de ahMSCs después de cultivarlas durante 21 días en presencia de scaf-

folds de PCL, PCL/CS y PCL/CS/10%Van. (A) Tinción con Rojo Alizarina que muestra mineralización (au-

mento original x10), (B) Determinación cuantitativa de la tinción con Rojo Alizarina. Se tomaron como control 

positivo células sembradas en plástico (TCPS). Los datos cuantitativos se presentan como media ± desviación 

estándar. No se observaron diferencias significativas entre los grupos. 
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El examen cuantitativo (Figura 53B) mostró que la concentración de Rojo Ali-

zarina S era mayor en el control de células que en las células expuestas a los scaf-

folds, a pesar de no haberse observado diferencias significativas entre las muestras. 

Esto podría deberse a una fase de adaptación celular a diversos cambios ambienta-

les causados por la presencia de los scaffolds, que podrían haber retrasado o afec-

tado ligeramente a la mineralización. 

Como lo demostraron ambos ensayos de diferenciación osteoblástica, los sca-

ffolds de PCL, PCL/CS y PCL/CS/10% Van no afectaron la capacidad de diferencia-

ción de las ahMCS, lo que indica que tanto los componentes del scaffold como la 

dosis de Van utilizada no causaron efectos adversos o alteraciones a nivel celular. 
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VI - CONCLUSIONES 

Las conclusiones generales de ambas investigaciones se muestran a continua-

ción de modo individualizado. 

6.1. CONTEXTUALIZACIÓN 

El proyecto de investigación que constituye esta Tesis Doctoral está susten-

tado en dos estudios preclínicos in vitro en los que, tomando de partida una base 

polimérica de policaprolactona (PCL), se han elaborado dos biocomposites (PLC/β-

TCP y PCL/CS/Van) con distintas aplicaciones en el campo de la bioingeniería del 

tejido conectivo y en concreto del tejido óseo. 

En el primer estudio, se ha descrito una estrategia innovadora para la obten-

ción de un biocomposite recurriendo a la combinación de polímeros y cerámicas de 

fosfato cálcico biocompatibles, como plataforma para el diseño de biomateriales 

con aplicación en el proceso de regeneración ósea en el contexto de la Medicina 

Regenerativa. En él, se detalla una novedosa ruta para producir un scaffold híbrido 

biocompatible a base de PCL con porosidad abierta e interconectada recurriendo a 

la impresión 3D, incorporando en el biocomposite micropartículas de β-fosfato tri-

cálcico (β-TCP).  

En el segundo estudio, se ha desarrollado un scaffold híbrido biocompatible 

de PCL/CS/Van impreso en 3D, con el propósito de que actúe como un sistema de 

liberación de fármacos (SLF) con propiedades antimicrobianas de espectro redu-

cido eficaces frente a S. aureus y S. epidermidis. Además, se presentan dos tratamien-

tos con plasma frío como método vanguardista para mejorar la adhesión de polí-

meros hidrofóbicos a hidrogeles con un alto contenido en agua. La biocompatibili-

dad del biocomposite se ha puesto de relieve en los ensayos llevados a cabo para 

este propósito. Por último, se ha constatado una liberación controlada de vancomi-

cina por parte del SLF fabricado, y su eficacia terapéutica se ha verificado utili-

zando dos cepas de bacterias Gram positivas anteriormente mencionadas. 
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6.2. CONCLUSIONES RELACIONADAS CON LOS OBJETIVOS ESPECÍFICOS 

6.2.1. En relación con el biocomposite PCL/β-TCP 

1. Se ha conseguido fabricar, mediante impresión 3D, un biocomposite con una 

base polimérica tridimensional de policaprolactona (PCL) y β-TCP, de tamaño, 

sección, y porosidad controlada, capaz de proporcionar un soporte y un en-

torno de crecimiento adecuado para su posterior funcionalización con células. 

2. El biocomposite PCL/β-TCP se ha comportado como un material biocompatible 

y biodegradable capaz de interactuar con los sistemas biológicos de las células 

cultivadas en su presencia. 

3. Estudios llevados a cabo mediante SEM-EDX y µCT corroboran nuestra hipó-

tesis inicial haciendo especial énfasis en el tamaño, la morfología de los poros, 

y la porosidad global para un biocomposite óptimo con aplicaciones en Inge-

niería de Tejidos. 

4. El aislamiento, cultivo y caracterización fenotípica de células madre mesenqui-

males humanas adultas (ahMSCs) derivadas de la médula ósea, ha sido un mé-

todo directo efectivo para corroborar las propiedades de adhesión, prolifera-

ción, y diferenciación hacia el linaje osteoblástico de estas células, cultivadas en 

presencia del biocomposite elaborado. 

5. La adhesión de proteínas en la superficie del biocomposite es un hallazgo con-

trastado. Este hecho es significativo y determinante para que se lleve a cabo la 

adhesión celular sobre el mismo. 

6. La respuesta biológica de las ahMSCs originada por las moléculas utilizadas 

para desarrollar el biocomposite ha quedado debidamente establecida, no ad-

virtiéndose evidencias de citotoxicidad, ni disfunción en su actividad metabó-

lica, potenciando su diferenciación a células de estirpe osteoblástica. 

7. En lo que respecta a la diferenciación osteogénica de las ahMSCs en presencia 

del biocomposite, ha quedado puesta en relieve la expresión génica de marca-

dores específicos osteogénicos como ALPL, COL1A1, RUNX2, BGLAP, SPARC, 

IBSP, y SPP1. 

8. Por último, el biocomposite PCL/β-TCP se ha revelado como una potente he-

rramienta para su aplicación en Ingeniería de Tejidos. 
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6.2.2. En relación con el biocomposite PCL/CS/Van 

1. El biocomposite elaborado mediante impresión 3D para actuar como SLF cum-

ple con las expectativas de un sistema poroso eficaz para la adhesión de un 

hidrogel de quitosano cargado con vancomicina en las diferentes concentracio-

nes estudiadas. 

2. La activación por plasma de la superficie del polímero ha sido determinante 

para revertir el carácter hidrofóbico inicial de la superficie del scaffold, aumen-

tando su hidrofilicidad. 

3. En relación con la cinética de liberación de la Van, esta se estabilizó después de 

24 h y pareció alcanzar una meseta. Este perfil de liberación podría ser conse-

cuencia de la presencia de dos fracciones diferentes del fármaco: (i) fármaco 

débilmente unido o depositado en la superficie del hidrogel de CS, y (ii) fár-

maco incluido en la red de CS mediante interacciones químicas.  

4. Es de reseñar que los andamios cargados con 10% y 20% de Van tienen perfiles 

de liberación de fármaco similares, lo que indica que probablemente el límite 

de solubilidad del fármaco en PBS se encuentra entre ambas concentraciones. 

5. Las propiedades antimicrobianas del biocomposite han quedado demostradas 

después de evaluar su acción a diferentes concentraciones de Van frente a dos 

cepas de bacterias Gram + (S. aureus y S. epidermidis). 

6. En lo que concierne a la viabilidad de las ahMSCs y al grado de citotoxicidad 

del biocomposite PCL/CS/Van en sus diferentes concentraciones, las células 

proliferaron con normalidad al igual que en los controles, lo que acredita que 

no causaron efectos adversos o alteraciones a nivel celular. 

7. La capacidad del biocomposite de inducir la diferenciación osteoblástica ha 

quedado demostrada en todos los ensayos realizados para este fin (medición 

de la actividad ALP y mineralización). 
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CONCLUSIONS 

6.3. CONTEXTUALIZATION 

The research project that constitutes this Doctoral Thesis is based on two pre-

clinical in vitro studies, in which, two biocomposites (PLC/β-TCP and PCL/CS/Van) 

with different applications in the field of connective tissue bioengineering, and spe-

cifically in bone tissue, have been elaborated. 

The first study describes an innovative strategy for obtaining a biocomposite 

using a combination of polymers and biocompatible calcium phosphate ceramics 

as a platform for the design of biomaterials with application in the process of bone 

regeneration in the context of Regenerative Medicine. It details a novel route to 

produce a biocompatible PCL-based hybrid scaffold with open and interconnected 

porosity using 3D printing, incorporating β-Tricalcium Phosphate (β-TCP) micro-

particles into the biocomposite. 

In the second study, a 3D printed biocompatible PCL/CS/Van hybrid scaffold 

has been developed to act as a drug delivery system (DDS) with reduced-spectrum 

antimicrobial properties effective against S. aureus and S. epidermidis. In addition, 

two cold plasma treatments are presented as a state-of-the-art method to improve 

the adhesion of hydrophobic polymers to hydrogels with high water content. The 

biocompatibility of the biocomposite has been highlighted in tests carried out for 

this purpose. Finally, a controlled release of vancomycin by the manufactured DDS 

has been found, and its therapeutic efficacy has been verified using two strains of 

Gram-positive bacteria mentioned above.  
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6.4. CONCLUSIONS RELATED TO THE SPECIFIC OBJECTIVES 

6.4.1. In relation to the PCL/β-TCP biocomposites 

1. Porous hybrid 3D-printed composite scaffolds with open and interconnected 

porosity based on poly(ε-caprolactone) (PCL) and β-tricalcium phosphate (β-

TCP) microparticles with controlled size and porosity, capable of providing a 

suitable support and growth environment for its subsequent functionalization 

with cells, have been fabricated by 3D printing.  

2. The PCL/β-TCP biocomposite has behaved as a biocompatible and biodegrada-

ble material capable of interacting with the biological systems of the cells cul-

tured in its presence.  

3. Studies carried out by SEM-EDX and µCT corroborated our initial hypothesis 

with special emphasis on size, pore morphology, and overall porosity for an 

optimal biocomposite with applications in Tissue Engineering. 

4. The isolation, culture and phenotypic characterization of bone marrow-derived 

adult human mesenchymal stem cells (ahMSCs) has been an effective direct 

method to corroborate the adhesion, proliferation and differentiation proper-

ties towards the osteoblastic lineage of these cells cultured in the presence of 

the prepared biocomposites. 

5. The adhesion of proteins on the surface of the biocomposite is a proven finding. 

This fact is significant and decisive for cell adhesion to take place on the bio-

composite. 

6. The biological response of the ahMSCs originated by the molecules used to de-

velop the biocomposite has been duly established, with no evidence of cytotox-

icity or dysfunction in their metabolic activity, enhancing their differentiation 

into the osteoblastic lineage. 

7. Regarding the osteogenic differentiation of ahMSCs cultured in the presence of 

the biocomposite, the gene expression of osteogenic specific markers such as 

ALPL, COL1A1, RUNX2, BGLAP, SPARC, IBSP, and SPP1 has been high-

lighted. 

8. Finally, the PCL/β-TCP biocomposites have emerged as a powerful tool for its 

application in tissue engineering. 
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6.4.2. In relation to the PCL/CS/Van biocomposite 

1. The biocomposite manufactured by 3D printing to act as a DDS meets the ex-

pectations of an effective porous system for the adhesion of a vancomycin-

loaded chitosan hydrogel in the different concentrations studied. 

2. Plasma activation of the polymer surface has been determinant in reversing the 

initial hydrophobic character of the scaffold surface, increasing its hydrophilic-

ity. 

3. Van release kinetics stabilized after 24 h and appeared to reach a plateau. This 

release profile could be a consequence of the presence of two different drug 

fractions: (i) drug weakly bound or deposited on the surface of the CS hydrogel, 

and (ii) drug included in the CS network through chemical interactions. 

4. It is noteworthy that the scaffolds loaded with 10% and 20% Van had similar 

drug release profiles, indicating that the solubility limit of the drug in PBS prob-

ably lies between both concentrations. 

5. The antimicrobial properties of the biocomposite have been demonstrated after 

evaluating its action at different Van concentrations against two strains of Gram 

positive bacteria (S. aureus and S. epidermidis). 

6. Regarding the viability of ahMSCs and the degree of cytotoxicity of the PCL/ 

CS/Van biocomposite in its different concentrations, the cells proliferated nor-

mally as the controls, which proves that they did not cause any adverse effects 

or alterations at the cellular level. 

7. The ability of the biocomposite to induce osteoblastic differentiation has been 

demonstrated in all the tests carried out for this purpose (measurement of ALP 

activity and mineralization). 
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ANEXO 1. Modifications in Gene Expression in the Process of Osteoblastic Dif-

ferentiation of Multipotent Bone Marrow-Derived Human MSC Induced by a 

Novel Osteoinductive Porous Medical-Grade 3D-Printed Poly(ε-caprolactone)/β-

Tricalcium Phosphate Composite 
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ANEXO 2. Evaluation of the In Vitro Antimicrobial Efficacy against Staphylo-

coccus aureus and epidermidis of a Novel 3D-Printed Degradable Drug Delivery 

System Based on Polycaprolactone/Chitosan/Vancomycin—Preclinical Study 
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