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RESUMEN

Los dos estudios en los que se fundamenta este proyecto de investigacion
proporcionan suficiente originalidad e interés cientifico 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 cirugia dsea reconstructiva.

A pesar de que el injerto 6seo autdlogo esta considerado como el gold standard
para el tratamiento de defectos dseos, su uso se ve limitado por una disponibilidad
insuficiente y la morbilidad ocasionada en la zona de extraccion. Como consecuen-
cia y con la intencion de obviar estos importantes inconvenientes, en las ultimas
décadas, se ha planteado el desarrollo de diversos tipos de materiales hibridos que
imitan al tejido seo, como una alternativa al uso de injertos dseos. No obstante,
contintian existiendo obstaculos en el disefio de estos materiales en cuanto a la di-
ficultad de integrar con una estrategia rapida y cémoda, componentes fundamen-
tales como las propiedades de la matriz extracelular osea, las células osteogénicas

y las macromoléculas osteoinductoras.

Los dos materiales desarrollados en este proyecto estan basados en una ma-
triz tridimensional (scaffold) polimérica de policaprolactona (PCL), y se han com-
binado, por un lado, con microparticulas cerdmicas de 3-fosfato tricalcico (3-TCP)
para estudiar su potencial efecto osteoinductor, y por otro, con un hidrogel de qui-
tosano (CS) cargado con un antibidtico 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 dseas (Staphylococcus au-

reus 'y Staphylococcus epidermidis).

El primer material estudiado (PCL/B-TCP) resultd 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 (¢hkMSCs) como so-
bre la produccion de matriz extracelular. Los ensayos de mineralizacion, actividad
fosfatasa alcalina, y la cuantificacion de los niveles de expresion génica de proteinas
relacionadas con los procesos de osificacion, revelaron un aumento en la diferen-
ciacioén osteogénica en presencia de los scaffolds cargados con 3-TCP con respecto
a un grupo control de PCL nativa.



El segundo material desarrollado (PCL/CS/Van) demostro 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-
mas, se evaluod la respuesta celular de las thMSCs cultivadas en presencia de los
scaffolds fabricados, en relacion con su citotoxicidad y proliferacion, constatandose

que la liberacion de Van no causo una alteracion funcional del cultivo celular.

Los resultados obtenidos en ambos estudios sugieren que biocomposites hi-
bridos biomiméticos 6seos similares a los desarrollados en este proyecto, podrian
ser excelentes candidatos para ser utilizados como scaffolds de uso comun en In-

genieria de Tejidos con un potencial osteoinductivo y osteogénico.

PALABRAS CLAVE

Policaprolactona, (3-Fosfato Tricdlcico, Quitosano, Vancomicina, Impresion
3D, Células Madre Mesenquimales, Diferenciaciéon Osteoblastica, Sistemas de Li-

beracion Controlada de Farmacos, Ingenieria 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 p-tricalcium phosphate (3-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/B3-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 (¢hMSCs) 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/B-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, (3-Tricalcium Phosphate, Chitosan, Vancomycin, 3D print-
ing, Mesenchymal Stem Cells, Osteoblastic Differentiation, Drug Delivery Systems,

Tissue Engineering, Regenerative Medicine.
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Las siglas y abreviaturas que aparecen en el manuscrito se han resefiado por

orden alfabético.

ABS
ahMSCs

ALP
AR-s
BMPs
p-TCP
CaCO:s
CAD
CMI
CMEB
Col

Col I
CS
uCT
DDS
DICOM
DMEM
EDX
FBS
FCs
FDM

Acrilonitrilo Butadieno Estireno

Adult Human Mesenchymal Stem cells

(Células Madre Mesenquimales humanas adultas)
Alkaline Phosphatase (Fosfatasa Alcalina)

Alizarin Red Solution (Solucién Rojo Alizarina)
Proteinas Oseas Morfogenéticas

[-Fosfato Tricalcico, Cas(POs)2

Carbonato Célcico

Disefio Asistido por Computadora

Concentracion Minima Inhibitoria

Concentracion Minima de Erradicacidon de Biopeliculas
Colageno

Colageno tipo I

Quitosano

Microtomografia computarizada

Drug Delivery System (Sistema de Liberacion de Farmacos)
Estandar en Imagenologia Digital y Comunicaciones en Medicina
Medio de Cultivo Eagle Modificado de Dulbecco
Microanadlisis de Energia Dispersiva de Rayos X

Fetal Bovine Serum

Factores de Crecimiento

Modelado por Deposicién Fundida
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FGF Factor de Crecimiento de Fibroblastos

GA Grado de Acetilacion

GFs Growth Factors (Factores de Crecimiento)
GM Medio de Crecimiento

HA Hidroxiapatita, Caio(PO41)s(OH)2

HE Hematoxilina Eosina

IGF-IylIl Factores de crecimiento insulinicos I y II
ISCT Sociedad Internacional de Terapia Celular
LAB Bioimpresion Asistida por Laser

LDH Lactato Deshidrogenasa

MEB Microscopia Electronica de Barrido

MET Microscopia Electronica de Transmision
MEx Matriz Extracelular

MO Microscopia Optica

MSCs Mesenchymal Stem Cells (Células Madre Mesenquimales)
NaOH Hidroxido de Sodio

NSC National Science Foundation (Fundacién Nacional de Ciencias)
Ob Osteoblastos

Oc Osteocitos

OCN Osteocalcina

oM Osteogenic medium (Medio Osteogénico)
ON Osteonectina

OPN Osteopontina

PA Poliamidas

PCL Poly(e-caprolactone) (Policaprolactona)
PDGF Factor de Crecimiento Derivado de Plaquetas
PGA Acido Poliglicélico

PLA Acido Polilactico

PMMA Polimetilmetacrilato
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PO+*
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PCR
RER
ROS
RUNX2
SBF
SEM
SLA
SLF
SLC
SLS
TGEF-
TPE
TSA
TSB
Van
VEGF

Fosfato

Polipropileno

Reaccion en Cadena de la Polimerasa

Reticulo Endoplasmatico Rugoso

Reactive Oxygen Species (Especies Reactivas de Oxigeno)
Runt-related transcription factor 2 (Factor de Transcripcion Runx-2)
Suero Bovino Fetal

Scanning Electron Microscopy (Microscopia Electronica de Barrido)
Estereolitografia

Sistemas de Liberacion de Farmacos

Sistemas de Liberacion Controlada

Sinterizado Selectivo por Laser
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Elastémeros Termoplasticos

Tryptic Soy Agar (Agar Triptona-Soja)
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Factor de Crecimiento Endotelial Vascular
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I - INTRODUCCION

1.1. ANTECEDENTES

El desarrollo de la dindmica 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 afio 2000 la espe-
ranza de vida haya aumentado en cinco afios, factores socioecondmicos, el incre-
mento del parque automovilistico, las nuevas ocupaciones laborales y las activida-
des recreativas, pueden tener consecuencias en la salud dsea de la poblacion, au-
mentando las posibilidades de padecer problemas osteoarticulares y accidentes de
alcance significativo. Asimismo, el envejecimiento generalizado de la poblacion se
ha visto acompafado por un notable incremento de las afecciones musculoesque-

léticas de diversa etiologia que requieren su reparacion (1) (Figura 1).

En la actualidad, el conocimiento y las estrategias 6ptimas para llevar a cabo
la reparacion del tejido dseo siguen suponiendo todo un desafio para clinicos e in-
vestigadores, haciéndose cada dia mas patente la aparicion de lesiones dseas cau-
sadas por malformaciones congénitas, politraumatismos, infecciones, resecciones
tumorales y problemas circulatorios (2). Por ello, durante los altimos 30 afios, la
comunidad cientifica 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 recuperacion rapida y completa, y en muchos casos,
una mayor longevidad y mejor calidad de vida (3, 4). Esto ha provocado una gran
revolucion en el campo emergente de la Medicina Regenerativa y la Ingenieria de
Tejidos, y més concretamente en el campo de los biomateriales, que han experi-
mentado una gran evolucion desde su aparicion en la década de los 60 hasta su

aplicacion en la medicina moderna (5).

Por otro lado, los avances en biotecnologia y la apariciéon de nuevas tecnolo-
glas como la impresién y la bioimpresion 3D, han permitido ir un paso mas alla en
la fabricacion de implantes capaces de adaptarse a las necesidades tinicas de cada
paciente, impulsando el desarrollo de nuevos biomateriales para la fabricacién de
tejidos y 6rganos personalizados.
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Figura 1. Imdgenes representativas que detallan las principales afecciones musculoesqueléticas que afectan a la

poblacién moderna. (a) Envejecimiento generalizado de la poblacién, (b) Accidentes de trdfico, (c) Trastornos
musculoesqueléticos. [Elaboracion propia]

1.2. EL TEJIDO OSEO

El tejido dseo es una variedad de tejido conjuntivo que se caracteriza por su
rigidez y su gran resistencia tanto a la tracciéon como a la compresion. Se trata de
un tejido complejo y dinamico cuyas funciones mas importantes son: (i) proporcio-
nar un soporte estructural para la locomocion, (ii) proteger los 6rganos internos
vitales (como el cerebro, el corazén y los pulmones), y (iii) preservar minerales
esenciales, como son el calcio y el fosforo, que resultan esenciales en numerosos
procesos fisioldgicos (6). Ademas, el tejido 6seo desempefia un papel vital en la
produccién de células sanguineas, ya que alberga la médula 6sea roja en su interior,

donde tiene lugar la hematopoyesis (7, 8).

1.2.1. Osteobiologia

El tejido 6seo esta formado por tres elementos fundamentales, que incluyen:
(i) una matriz 6sea inorganica, inicialmente no calcificada (osteoide), y que mas
tarde se calcifica por deposito de minerales de fosfato (PO3~) y carbonato célcico

(CaCO3) dando lugar a cristales de hidroxiapatita (HA), (ii) una matriz 6sea
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organica, formada en un 90% por colageno tipo I (Col I) y macromoléculas senali-
zadoras (proteoglucanos y glucosaminoglicanos), y (iii) una fase celular, integrada

por osteoblastos, osteocitos, osteoclastos, y células hematopoyéticas.

1.2.1.1.  Matriz ésea inorgdnica

El componente inorganico del tejido dseo estad constituido por una alta con-
centracion de iones de calcio (Ca?) y fosforo (P*) y, en menor media, de magnesio
(Mg?), flaor (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 férmula [Cai0(PO4)s(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 coldgeno que constituyen la matriz extracelular (MEx) del hueso, confi-

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

1.2.1.2.  Matriz 6sea orgdnica

La fase organica de la matriz extracelular representa alrededor del 30-40% del
peso seco del hueso, y estd compuesta principalmente por colageno (~90% Col I),
proteinas no-colagenas (~5%) y lipidos (~2%) (12). A su vez, las proteinas de la
MEXx pueden dividirse en: (i) proteinas estructurales, como el coldgeno y la fibro-
nectina, que desempefian un papel fundamental en la adhesién celular y en la re-
gulacion de la mineralizacion dsea, y (ii) proteinas con funciones especificas, entre
las cuales destacan: (a) las que actiian en la comunicacion intercelular en los focos
de reparacién de tejidos, mdas conocidas como factores de crecimiento (FCs), (b) las
que actian como moléculas sefializadoras, (c) las que poseen funcidn enzimatica, y
(d) las encargadas de regular el didmetro de las fibras de colageno (13). Estas fibras
de coldgeno se organizan en haces y forman la base de la matriz extracelular, pro-

porcionando resistencia a la traccion y flexibilidad al tejido éseo (Figura 2)

En conjunto, la combinacion de minerales (fase inorganica) y fibras de cola-
geno (fase organica) en la matriz extracelular otorga al tejido 6seo una combinacién

unica de resistencia, rigidez y flexibilidad.
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Figura 2. Imdgenes representativas del tejido dseo obtenidas con microscopia electronica de transmision (MET)
y microscopia electronica de barrido (MEB). Imdgenes tomadas con MET representativas de: (a) Fibras de cold-
geno con estriacion caracteristica sobre material electrodenso correspondiente a cristales de hidroxiapatita (Col:
coldgeno; HA: hidroxiapatita), (b) Detalle caracteristico de las bandas de estriacion de las fibras de coldgeno
(flechas: estriaciones). (c) Aspecto morfolégico mediante MEB correspondiente a la imagen A. [Imdgenes cedidas
por Luis Meseguer-Olmo, MD]

1.2.1.3. Fase celular

El tejido dseo contiene varios tipos de células con una morfologia y funcion
especifica. Las principales células del hueso son los osteoblastos, osteocitos y osteo-
clastos, pero el tejido 6seo también contiene células progenitoras que pueden dife-
renciarse en osteoblastos, y células del sistema inmunolégico. En conjunto, estas
células trabajan de manera coordinada para formar, mantener y remodelar el tejido
0seo, garantizando su funcién estructural y metabdlica en el organismo (6). A con-
tinuacidn, se describen las caracteristicas de los principales tipos celulares presen-

tes en el tejido dseo.

Los osteoblastos son células poliédricas con largas y delgadas prolongacio-
nes citoplasmaticas que derivan de los precursores osteogénicos residentes en la
médula dsea. Son los responsables de la sintesis y secrecion de la matriz dsea orga-

nica — denominada osteoide -, sintetizan factores de crecimiento, y median en la
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reabsorcion llevaba a cabo por los osteoclastos mediante la sintesis de citoquinas
especificas (14, 15). Tienen un reticulo endoplasmico rugoso (RER) bien desarro-
llado caracteristico de su alta actividad de sintesis proteica, y un complejo de Golgi
prominente debido a su funcion secretora. Cuando los osteoblastos terminan su
funcion secretora, tienen dos destinos posibles: (i) quedar atrapados en la matriz
osteoide que ellos mismos producen, sufriendo un proceso de diferenciacion ter-
minal, dejando de producir matriz y diferencidandose a osteocitos (16), o (ii) perma-
necer en la superficie del tejido dseo recién formado, aplandndose y constituyendo
las células de revestimiento dseo (también denominadas células intermedias), que
se corresponden con un tipo celular entre osteoblasto y osteocito, y pasan a revestir
las superficies 0seas del interior de los huesos (17) (Figura 3)

Figura 3. Aspecto morfolégico de los osteoblastos (Ob) mediante microscopia optica (MO) y MET. (a) Imagen
histolégica con tincion de hematoxilina-eosina (HE) de células osteobldsticas sobre la superficie de trabéculas
Oseas dispuestas en empalizada (flecha: ribete osteobldstico, asterisco: trabéculas dseas) (b) Detalle del tejido dseo
neoformado maduro (flecha: osificado, asterisco: inmaduro u osteoide) y osteoblastos en superficie; (c, d) Imdge-
nes de un osteoblasto adquiridas con MET en las que se detalla un RER desarrollado préximo a fibras de cold-
geno, algunas de ellas mineralizadas. (Col: coldgeno; HA: hidroxiapatita, Ob: osteoblasto, RER: reticulo endo-
plasmidtico rugoso) [Imdgenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD]
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Los osteocitos son las células propias del tejido 6seo maduro. Son las células
mas abundantes del esqueleto, representando en torno al 90-95% del total de célu-
las 6seas (18). Estan rodeados de matriz ésea y se localizan dentro de pequefias
cavidades llamadas lagunas osteociticas. Se caracterizan por tener una morfologia
estrellada con prolongaciones citoplasmaticas que se extienden por pequenos ca-
nales (llamados canaliculos), a través de los cuales se comunican con osteocitos ve-
cinos o con células de revestimiento dseo mediante uniones de comunicacion (19).
Los osteocitos no se dividen y pueden vivir durante décadas en la matriz dsea, es-
tando su vida util determinada por el proceso de remodelacion dsea (20). Ademas,
los osteocitos son los encargados de regular el balance entre la formacion y la re-
sorcion de hueso, y actian como reguladores de la resistencia dsea, mandando se-
nales a las células que se encuentran en la superficie dsea (15) o modificando su

entorno local (21) (Figura 4)

Figura 4. Imdgenes histoldgicas mediante MO y MET de osteocitos (Oc). (a) Imagen histologica representativa
utilizando la tincién Tricrémico de Masson de una célula osteocitica rodeada de matriz extracelular minerali-
zada. Adviértase la presencia de canaliculos procedentes de la laguna osteocitica (Oc: osteocito; flecha: cana-
liculo); (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 coldgeno (HA: hidroxiapa-
tita, Nu: niicleo, G: complejo de Golgi, RER: reticulo endoplasmdtico rugoso, flecha: canaliculo). [Imdgenes
cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD]

Por ultimo, los osteoclastos son células de gran tamano (20-200 pm), multi-
nucleadas, y de morfologia irregular que se encuentran adosadas a la superficie del
tejido 6seo que debe ser reabsorbido. En la superficie que estd en contacto con la
matriz a reabsorber se distinguen dos zonas: (i) un anillo externo (o zona clara) que
se corresponde con una especializacion de la superficie celular en la que la mem-

brana se asocia estrechamente al hueso que delimita el area que se va a reabsorber,
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y (ii) la region central (o borde estriado) que presenta profundos repliegues de la
membrana celular, bajo los cuales se concentran una gran cantidad de lisosomas y
mitocondrias, ademas del ergatoplasma y cisternas del Golgi (Figura 5). Los osteo-
clastos se originan por fusion 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 6sea, se
fusionan entre si, y se adhieren a la superficie del hueso para formar osteoclastos
activos (20). Una vez activados, los osteoclastos degradan y eliminan la matriz dsea
mineralizada liberando calcio y otros minerales al torrente sanguineo. Para iniciar
el proceso de resorcion, los osteoclastos acidifican las lagunas para disolver el mi-
neral dseo (bioapatita) y las proteinas de la matriz (22). Los osteoclastos suelen en-
contrarse en las lagunas de Howship o en los lugares de reabsorcion del hueso y su

actividad resulta esencial en el proceso de remodelacion osea.

Figura 5. Imdgenes histologicas obtenidas mediante MO y MEB de células osteocldsticas. (a, b) Imdgenes histo-
légicas obtenidas mediante tincién de HE de osteoclastos dispuestos en la superficie del tejido dseo alternando
con un ribete de osteoblastos (flecha: osteoclastos, asterisco: ribete de osteoblastos). Destacar que el niimero de
osteoclastos es muy inferior al de células osteobldsticas (barra de escala: 100 um); (c) Imagen adquirida mediante
MEB en la que se advierte una fase de resorcion activa de fibras de coldgeno por parte de los osteoclastos (Col:
coldgeno, flecha: osteoclasto). [Imdgenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD]
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1.2.2. Remodelacion Osea

La remodelacion dsea es un proceso continuo que se produce en todo el es-
queleto y que involucra a las células dseas, en particular a osteoclastos y osteoblas-
tos, en el que se alternan ciclos de destruccion del hueso (resorcidon dsea) con ciclos
de formacién o reemplazo del hueso dafiado por nuevo tejido dseo (neoformacion
osea) (Figura 6). Este proceso es esencial para adaptarse a las demandas mecanicas
cambiantes a lo largo de la vida y para mantener la salud y la integridad del esque-
leto, ya que permite la reparacion de pequenas grietas o dafos en el hueso. El pro-

ceso de remodelacidon dsea consta de varias fases, entre las cuales encontramos:

1. Resorcion: La remodelacién 6sea comienza con la activacion de los osteo-
clastos. Esta puede ocurrir en respuesta a factores hormonales, mecéanicos o
bioquimicos. Durante la fase de activacion, 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 produccién de iones de hidrogeno por parte de sus en-
dosomas (disolviendo la fase mineral) y mediante la secrecion de enzimas
proteoliticas (degradando la matriz orgénica), originando fragmentos de
matriz que seran fagocitados por las células macrofagicas (23). Esto crea pe-
quenas cavidades en la superficie del hueso conocidas como "Lagunas de

Howship".

2. Reversion: Una vez terminado el proceso de resorcion, se produce una fase
de reversion que dura alrededor de 9 dias. En ella, los osteoclastos se retiran
de las lagunas de Howship y los osteoblastos son reclutados en la zona de
remodelacion, donde formardn nuevo tejido 6seo. Los mecanismos regula-
dores que detienen la actividad osteoclastica son atin desconocidos, pero se
cree que podrian deberse a que: (i) los osteoclastos sufran apoptosis tras un
periodo extenso de actividad resortiva (24), (i7) la acumulacion de calcio en
las lagunas de resorcidon provoque una rapida retraccién celular inhibiendo
la liberacion de enzimas y la resorcidn osea (25), (iii) la liberacion de TGF-(3
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 imdgenes representativas de las diferentes fases que conforman el proceso de remodelacion
osea. (a) Imagen representativa mediante MEEB del limite del frente de remodelacién. La zona rugosa indica el
drea de resorcion dsea (barra de escala: 10 um). (b) Detalle de la imagen anterior en la que puede observarse un

osteoclasto en su laguna de Howship (barra de escala: 100 um). [Imdgenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo,
MD]

3. Formacion: La formacion dsea puede tardar entre 4 y 6 meses en comple-
tarse. En esta fase, los osteoblastos comienzan a depositar una nueva matriz
Osea (osteoide) compuesta por proteinas (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 fosforo, endureciéndola y mineralizandola (28).
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4. Mineralizacion: La fase final es el proceso de mineralizacién (o calcifica-
cion), que comienza unos 30 dias después de la formacion del osteoide. En
el hueso trabecular la mineralizacion finaliza 90 dias después de la deposi-
cién del osteoide, mientras que en el hueso cortical finaliza a los 130 dias
(28). Tras la mineralizacion, el hueso entra en fase de reposo y la cantidad

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

1.2.3.  Estructura histologica del hueso

Histoldgicamente, el tejido 6seo puede clasificarse en dos tipos principales:

(i) tejido 6seo compacto (o cortical) y (ii) tejido dseo esponjoso (o trabecular). Am-

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

en su organizacion y distribucion en el esqueleto (Figura 7).
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e T
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Figura 7. Estructura y divisiones del hueso. [Adaptada de: Encyclopaedia Britannica, Inc. (2013)]
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1.2.3.1.  Tejido éseo compacto

El tejido dseo compacto (o cortical) es denso y duro, y forma la capa externa
de los huesos (Figura 7). Representa aproximadamente el 80% de la masa 6sea total
del esqueleto humano (30). Se caracteriza por tener una porosidad muy baja (en-
torno al 10%) y estad organizado en unidades cilindricas llamadas osteonas, que son
paralelas al eje largo del hueso. Cada osteona estd compuesta por varias laminas
concéntricas de matriz dsea, llamadas canaliculos (o laminas circunferenciales), que
rodean un canal central (Conducto de Havers) que contiene vasos sanguineos, lin-
faticos y nervios (Figura 8).

A

Osteona

Conducto
‘_L‘ de Havers

Tejido 6seo
esponjoso

Osteocito

Canaliculo

Periostio Canal de Volkmann

Figura 8. Organizacion del tejido dseo compacto. (a) Representacion esquemdtica de la estructura del tejido dseo
compacto. (b) Imdgenes histologicas obtenidas mediante MO tefiidas con Tricromico de Masson en las que se
observan diversas osteonas agrupadas por lineas de cementacion (flecha negra) y un orificio central que se co-
rresponde con un conducto de Havers (cabeza de flecha). (c) Detalle de la fiqura anterior en la que se observa un
capilar ocupando el conducto de Havers. [Imigenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD]
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Estos conductos estan 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 si a través de canaliculos. La super-
ficie externa del hueso cortical estd rodeada por una capa externa de tejido conec-
tivo denso llamada periostio, que proporciona un sitio de union para los tendones
y ligamentos y contiene una gran cantidad de vasos sanguineos y células precurso-

ras de osteoblastos y osteoclastos.

1.2.3.2. Tejido dseo esponjoso

El tejido dseo esponjoso (o trabecular) se encuentra en el interior de los hue-
sos, especialmente en los extremos de los huesos largos (epifisis proximal y distal)
y en los huesos planos como el esterndn, la pelvis y las vértebras (Figura 7).

Figura 9. Organizacién del tejido dseo esponjoso. (a) Imagen histolégica obtenida con tincién HE en la que
destaca la orientacion y disposicion de las trabéculas oseas (asteriscos) del tejido esponjoso rodeadas de médula
dsea hematopoyética. (b) Detalle a mayor aumento en el que se pueden identificar los elementos celulares carac-
teristicos de este tejido. (c) Imagen obtenida mediante MEB en la que se detalla la disposicién de las trabéculas
dseas y los orificios que permiten la interconexion de los espacios intertrabeculares (barra de escala: 1 mm); (d)
Detalle de los espacios trabeculares ocupados por elementos de la medula ésea hematopoyética (asteriscos: trabé-
culas) (barra de escala: 1 mm). [Imdgenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD]
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El compartimento trabecular representa aproximadamente un 20% de la
masa total del esqueleto (30). Esta 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 esta relleno de médula dsea hematopoyética y grasa. El tejido dseo esponjoso
no tiene una estructura organizada en osteonas como el tejido éseo compacto. Sin
embargo, la disposicion de las trabéculas sigue las lineas de estrés para proporcio-

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

1.2.4. Infecciones Oseas

La osteomielitis (del griego osteon - hueso, mielos - médula, itis - inflamacién)
es una enfermedad inflamatoria compleja causada por una infecciéon bacteriana, y
constituye una de las complicaciones mas graves de la cirugia osteoarticular (31).
El diagnostico y tratamiento tempranos usualmente llevan a la resolucion completa
de la infeccidn, no obstante, un retraso en el diagnostico o una terapia inadecuada,
pueden ocasionar el desarrollo de una infeccion crénica (osteomielitis persistente)
acompanada 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 fisico, social, laboral y econémico (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 via hematogena, o proceder de modo
exogeno por traumatismos abiertos o por la infeccion de implantes quirargicos (34,
35). Las especies patdgenas causantes mas frecuentes en infecciones postquirurgi-
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 produccion, habria que afiadirle el
hecho de que el tejido dseo infectado suele estar escasamente vascularizado, por lo
que conseguir una concentracion antibidtica in situ con eficacia terapéutica y man-
tenida en el tiempo tras su administracion parenteral sistémica es todo un reto. Hoy
dia, las estrategias desarrolladas para su tratamiento implican el uso de antibioticos
por via sistémica de forma prolongada, generalmente después de llevar a cabo el
desbridamiento quirtrgico del tejido afectado y el relleno del espacio muerto re-
sultante (36). Esta situacion puede conducir u ocasionar efectos tdxicos sistémicos
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(higado, rifdn, oido, etc.) no deseados y al mismo tiempo provocar la aparicion de
bacterias resistentes a los antibioticos. Ademas, debemos tener presente que nume-
rosas especies bacterianas relacionadas con las infecciones 6seas son capaces de
sintetizar biofilms que actian como mecanismo de defensa frente a la accion de los
antibioticos, limitando atin mas la eficacia de los tratamientos antibioticos conven-

cionales.

De un modo tradicional, el tratamiento de la osteomielitis implica la reseccion
completa del hueso infectado, el relleno del espacio muerto y la administracion sis-
témica de antibidticos durante varias semanas (36, 37). Si bien, en el caso de infec-
ciones relacionadas con implantes de cualquier tipo (clavos, placas, protesis articu-
lares, etc.), el tratamiento requiere, en primer lugar, la extraccion del implante se-
guido de una terapia antibiotica local y sistémica prolongada (36) (Figura 10). En
cuanto a la administracion sistémica de antibioticos, esta debe ser perdurable y de-
ben emplearse grandes dosis debido a que la presencia de la placa bacteriana puede
impedir la difusion del antibidtico desde el torrente sanguineo hasta el lugar de la
infeccion, por lo que en ocasiones la provision o presencia local del antibidtico

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

Figura 10. Imagenes clinicas radiogrdficas representativas de una infeccién ésea crénica secundaria a la implan-
tacion de placas de osteosintesis utilizadas para contencion de una fractura de codo. (a) Obsérvese la perdida de
tejido dseo (flecha) en las inmediaciones de la placa, (b, c) Movilidad andmala (flechas) en el foco de fractura
como consecuencia de la pérdida dsea. [Imdgenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD]
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Uno de los primeros métodos aplicados en clinica y considerado como el es-
tandar durante décadas para el tratamiento de infecciones 0seas, fue el uso de bolas
de cemento dseo polimetilmetacrilato (PMMA) cargadas con antibidticos, general-
mente gentamicina, en el foco de infeccion. No obstante, este procedimiento no esta
exento de algunos inconvenientes, como la rdpida difusividad térmica, la no bio-
degradabilidad del polimero, y la mala cinética de liberacion del farmaco, hechos

que pueden afectar a su eficacia terapéutica (40).

Para solventar estos inconvenientes, se han desarrollado diversos sistemas de
administracion local de antibidticos con la intencion de establecer un enfoque tera-
péutico mas eficiente (38). Asimismo, los nuevos sistemas de administracion de far-
macos deben ser biocompatibles y biodegradables y también disponer de una efi-
ciencia en cuanto a la carga antibidtica deseada y una tasa de liberacién adecuada
tanto en su concentracion como en tiempo de liberacion, con la intencion de llevar
a cabo una lucha satisfactoria contra la infeccion 6sea (41). Estos pueden conseguir
niveles locales elevados de antibidticos superiores a la concentracion minima inhi-
bitoria (CMI) o a la concentracion minima de erradicacion de biopeliculas (CMEB)

de los patdgenos causantes de las infecciones Oseas.

1.2.5. Injertos 6seos

Tradicionalmente y hasta el dia de hoy, las lesiones dseas causadas por trau-
matismos, enfermedades, infecciones, tumores o procedimientos quirurgicos, que
suelen llevar consigo una pérdida sustancial de tejido 0seo, se tratan mediante ci-
rugia reconstructiva por medio de injertos dseos (42). Estos pueden ser de varios
tipos seglin su origen (autdlogos, alogénicos y xenogénicos), sus caracteristicas es-
tructurales (corticales, esponjosos, cortico-esponjosos), y la forma de procesado y
conservacion (congelados, liofilizados, etc.). Los injertos autélogos (o autoinjertos)
son injertos 0seos 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 iliaca, el fémur o la tibia, para ser posteriormente trasplan-
tado al lugar del defecto dseo. Estos injertos tienen la ventaja de ser altamente os-
teogénicos, biocompatibles, y por tanto no presentan riesgo de rechazo inmunolo-
gico. Sin embargo, su uso implica una cirugia adicional para obtener el injerto, lo

que aumenta el tiempo de recuperacion 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 dseo procesado y esterilizado de donantes fallecidos. Estos poseen la ventaja
de no requerir una cirugia adicional para obtener el injerto, sin embargo, existe un
riesgo de transmision de enfermedades y una mayor posibilidad de respuesta in-
munoldgica. Por altimo, 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 proteinas inmunogénicas
y reducir el riesgo de rechazo, por lo que suelen estar reservados para casos espe-
cificos. Asimismo, cabe destacar la existencia de los isoinjertos, que se realizan en-
tre dos individuos genéticamente idénticos (gemelos homocigdticos), aunque este

tipo de injertos es mas frecuente en trasplantes de 6rganos (Figura 11).

Entre los tipos de injerto anteriormente descritos, el injerto de hueso autologo
(autoinjerto) es ampliamente reconocido como el mas efectivo, siendo considerado
como el “gold standard” por los cirujanos para el tratamiento de lesiones 6seas (43,
44). Esto se debe a que cumple con los tres elementos fundamentales que debe tener
un injerto para que se produzca la regeneracion de hueso: ser osteogénico, osteo-

conductor, y osteoinductor.

Para que un injerto 0seo sea osteogénico, debe contener células madre me-
senquimales, osteoblastos y osteocitos viables que contribuyan a la formacion de
hueso nuevo (44). En este sentido, los injertos dseos autdlogos poseen todos los ele-
mentos celulares, factores de crecimiento (FCs) y las estructuras de andamiaje ne-
cesarios para la neoformacion de hueso. La osteoconduccion hace referencia a la
capacidad del material de proporcionar un entorno con una porosidad y una ar-
quitectura adecuadas para asegurar la adhesion y la proliferacion celular. Para ello,
el material debe tener una porosidad abierta (open porosity) e interconectada, ase-
mejandose al maximo a la estructura del hueso esponjoso natural (45). El concepto
de osteoinduccion fue descrito por primera vez en el ano 1965 por Urist tras el
descubrimiento de las proteinas dseas morfogenéticas (BMPs, Bone Morphogenetic
Proteins) (46). Un material osteoinductor debe ser capaz de inducir el proceso de
reclutamiento, proliferacion y diferenciacion de las células madre mesenquimales

del huésped en condroblastos y osteoblastos, acelerando asi la regeneraciéon 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 neoformacion de hueso (44, 47).

Autoinjerto Isoinjerto

De una parte del cuerpo del (

propio paciente a otra

Entre dos individuos
genéticamente idénticos

Aloinjerto Xenoinjerto

Entre individuos de
distintas especies

Entre miembros diferentes
de la misma especie

D No provocan rechazo
D Provocan rechazo

Figura 11. Principales tipos de injerto utilizados en clinica para tratar defectos dseos. [ Elaboracion propia]

En el 4drea de la regeneracion dsea, numerosos estudios se han enfocado en
determinar las caracteristicas ideales que debe poseer un biomaterial para ser utili-
zado como sustituto dseo. Segiin diversos autores, un scaffold 3D destinado al tra-
tamiento de un defecto éseo debe cumplir los siguientes criterios: (i) ser biocompa-
tible, es decir, no provocar una reacciéon inmunoldgica 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 implantacion de
las cargas mecanicas a las que se ve sometido, (iii) ser capaz de prevenir la invasion
por parte del tejido fibroso, (iv) poseer osteoconductividad para promover el creci-
miento del tejido dseo, y (v) tener una porosidad y arquitectura que permitan una
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buena vascularizaciéon y un flujo de células, nutrientes, y factores de crecimiento
hacia las zonas internas del scaffold (48, 49). La fabricacion de estructuras tridimen-
sionales que cumplan todos estos requisitos requerira de la aplicacion de la Inge-
nieria de Tejidos, una rama relativamente nueva que tiene como objetivo la fabri-

cacion de organos y tejidos “vivos” que sean capaces de sustituir tejidos dafados.

1.3. INGENIERIA DE TEJIDOS

La Ingenieria de Tejidos es una disciplina emergente cuyo principal objetivo
es restaurar, mantener, mejorar o reemplazar la funcién de drganos y tejidos biolo-
gicos gracias al uso combinado de biomateriales, células y moléculas bioactivas.
Este término fue definido por primera vez en el afio 1987 por la National Science
Foundation (NSC), que discutié de forma critica los objetivos futuros de la investi-
gacion en el campo de la bioingenieria y sus consecuencias. Unos afios mas tarde,
Robert Langer y Joseph Vacanti — considerados como los padres de la Ingenieria de
Tejidos — publicaron el articulo Tissue Engineering (1993), donde la definieron como
“un campo interdisciplinario que aplica los principios de la ingenieria y de las cien-
cias de la vida hacia el desarrollo de sustitutos bioldgicos que restauren, manten-
gan, o mejoren la funcion de los tejidos” (50).

Materiales de uso
Biomédico

Ingenieria

Figura 12. Ingenieria de Tejidos: un campo multidisciplinar estrechamente coordinado. [Meseguer-Olmo, 2019]
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En la actualidad, la Ingenieria 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 busqueda de tratamientos y/o curas
frente a enfermedades complejas. Su aplicacion requiere de grupos de investiga-
cion profundamente multidisciplinares que cuenten con especialistas de diversas
ramas cientificas — como la Ingenieria, la Biologia, y la Medicina — que colaboren en

el disefio, el desarrollo y la validacién de los biomateriales (Figura 12).

1.3.1. Triada de la Ingenieria de Tejidos

Para reparar o regenerar tejidos biologicos sin necesidad de realizar injertos
de la naturaleza que sea, se necesitan tres elementos fundamentales que se recogen

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

A Células
(Células madre, células progenitoras
células diferenciadas)
Senales Matrices tridimensionales
(Factores de crecimiento, factores o Scaffolds
quimiotdcticos, proteinas...) Bi les porosos
B

Scaffolds Células Senales

Figura 13. Componentes bdsicos de la Triada de la Ingenieria Tisular. (a) Esquema representativo, (b) Imdgenes
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-
munmente como matriz tridimensional o scaffold — que sirva como soporte para
guiar la neoformacion del tejido. En segundo lugar, y como elemento mas impor-
tante de la Triada, necesitamos células (diferenciadas o indiferenciadas) que seran
las encargadas de fabricar el tejido a reparar. Por tltimo, se necesitan una serie de
factores de crecimiento (FCs) encargados de mandar sefales a las células anterior-
mente mencionadas, para indicarles a qué tipo celular deben diferenciarse segtin la
naturaleza del tejido a reparar, y que en el caso del tejido dseo facilitaria su diferen-

ciacion a células de estirpe osteoblastica.

1.3.1.1.  Matrices tridimensionales o scaffolds

Las caracteristicas fisicoquimicas y estructurales de las matrices tridimensio-
nales (o scaffolds) utilizadas en Ingenieria de Tejidos, pueden afectar significativa-
mente a la respuesta celular, por lo que deben ser disefiadas para soportar la adhe-
sidn, la proliferacidn y la diferenciacion celular (52, 53). Por ello, la eleccidn del bio-
material y del método de fabricacion (impresion 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 reparacion 6sea, la busqueda de un material “ideal” que
imite al maximo a la matriz extracelular del hueso ha llevado consigo a toda una
revolucion en el campo de los biomateriales en los tltimos 50 afios. Esta evolucion
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 generacion — alld por la década de los 60-70 —, 1a funcion principal de los
materiales utilizados era sustituir el tejido dafiado. Para ello, se utilizaban materia-
les biocompatibles que tuvieran unas propiedades fisicas semejantes a las del tejido
huésped. Esto dio lugar a los primeros disefios de protesis articulares, que se fabri-
caban principalmente con metales y eran totalmente inertes (no interactuaban con
el lecho receptor). En la segunda generacion —afos 80 —, los biomateriales utilizados
estaban centrados en la reparacion tisular. En esta fase aparecen los materiales ce-
ramicos, que se utilizan tanto para el relleno de defectos 6seos como para el recu-
brimiento de implantes, y que tienen la particularidad de ser bioactivos, biodegra-
dables, y reabsorbibles (55). Por tltimo, en la tercera generacion — 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 reparacion o regeneracion de un tejido, constituyendo un ele-

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

Asimismo, la fabricacion de un sustituto dseo capaz de promover la regene-
racion tisular implica la utilizacion de materiales biodegradables que puedan reab-
sorberse de forma proporcional a la neoformacion de hueso, en un proceso que se

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

A B
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Figura 14. Representacion esquemdtica del proceso de sustitucion progresiva (creeping substitution). (a) Grifica
representativa del volumen de neoformacion de hueso (volumen %) VS la reabsorcion del material implantado
(volumen %). (b) Esquema representativo del proceso de sustitucion progresiva. Obsérvese cémo tanto los vasos
sanguineos como el tejido dseo van colonizando los poros del biomaterial y sustituyéndolo conforme este se va
degradando. [Elaboracion propial

1.3.1.2.  Células (diferenciadas o indiferenciadas)

En segundo lugar, se requieren células, que podran 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 funcién es la de fabricar tejido dseo. 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
caracteristica exclusiva que se conoce como multipotencialidad, que les permite di-
ferenciarse a cualquier tipo celular que forme parte de los tejidos mesenquimales
(hueso, cartilago, grasa, musculo, tenddn, etc.) (58), constituyendo una herramienta

potencial para regenerar tejidos (Figura 15).
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Figura 15. Capacidad de autorrenovacion y diferenciacion de las MSCs. [Elaboracion propial

Las MSCs presentan una amplia distribucién in vivo, de modo que pueden
aislarse del periostio (59), pericondrio (60), del tejido conectivo de la dermis y del
musculo esquelético (61), de la grasa (62), del cordén umbilical y la sangre perifé-
rica (63), de la membrana amnidtica (64) e incluso del propio cartilago articular (65).
De todas ellas, la médula 0sea es la fuente tisular mas utilizada (66). Una vez aisla-
das, las MSCs pueden cultivarse in vitro hasta obtener cantidades apropiadas para

aplicaciones clinicas y ser implantadas en el mismo paciente (67).
En 2006, la Sociedad Internacional de Terapia Celular (ISCT) establecié 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 plastico en condiciones nor-
males de cultivo; (2) Deben tener capacidad de diferenciacion en los tres linajes
basicos: hueso, cartilago y tejido graso, y (3) Sus marcadores fenotipicos 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 caracterizacion 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 quimiotdcticos

Los factores de crecimiento (FCs) o factores quimiotacticos son polipéptidos
que actian como moduladores de distintas funciones celulares, como pueden ser
la migracion, la proliferacion y la diferenciacion celular. Estas moléculas son libe-
radas en el entorno celular por las propias células dseas (o en tejidos extra-oseos),
y se unen a receptores especificos de la superficie de las células activando vias de
senalizacion intracelular que resultan esenciales en la regulacion del proceso de
formacion y reabsorcidon de hueso. Algunos de los principales FCs relacionados el
proceso de remodelacion dsea son: (i) los factores de crecimiento insulinicos I y II
(IGF-1y II), que se hayan en gran concentracion en la matriz osteoide y que son los
encargados de incrementar el nimero y funcion de los osteoblastos, favoreciendo
la sintesis de coldgeno (69); (ii) los factores de crecimiento transformantes p (TGF-
(), una superfamilia de proteinas muy abundantes en el tejido dseo que estan pre-
sentes en la matriz en forma latente y se activan durante la reabsorcién osteoclas-
tica; (iii) las proteinas 0seas morfogenéticas (BMPs), que constituyen un grupo de
15 proteinas capaces de conseguir la transformacion de tejido conjuntivo en tejido
0seo, y de estimular la diferenciacion de células pluripotenciales hacia diferentes
linajes celulares (grasa, cartilago y hueso), (iv) el factor de crecimiento de fibro-
blastos (FGF), considerado como un anabolizante dseo, ya que es mitdgeno de los
osteoblastos y de las células endoteliales vasculares, asi como de los fibroblastos;
(v) el factor de crecimiento derivado de plaquetas (PDGF), encargado por un lado,
de estimular la sintesis proteica llevada a cabo por los osteoblastos (70), y por otro,
de favorecer la reabsorcion 6sea, y (vi) el factor de crecimiento endotelial vascular
(VEGF), que induce la angiogénesis y la proliferacion endotelial vascular (44, 47).
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1.3.2. Procedimientos basicos en Ingenieria de Tejidos

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

foques basicos 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 nimero 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 niimero 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. Ademas, el scaffold po-
dra doparse con proteinas o factores de crecimiento (péptidos bioactivos exdgenos),
que aportaran las sefales necesarias para que las células segreguen diversos com-
ponentes de la matriz extracelular. Esto dara lugar a fabricacion de un tejido “vivo”
que podra ser implantarlo en el lugar del defecto del paciente, sirviendo como te-

jido de sustitucion.

Enfoque 1 Enfoque 2

Biopsia de tejidos

Impresion 3D
de scaffolds poliméricos

— Scaffold

® ®
Siembra de células Péptidos bioactivos ® 4 od Scaffold
sobre scaffolds @ exégenos @ . L
®
l Implantacion in vivo
T e 0
Tejido 6seo &)
*' Péptidos bioactivos endégenos j'f Péptidos bioactivos endégenos

Figura 16. Procedimientos bdsicos en Ingenieria de Tejidos. [Lopez Gonzilez 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 guiara la neoforma-
cion de hueso in situ, y podra ayudarse tanto de los FCs endogenos (del propio

tejido), como de los exdgenos (en el caso de que los hayamos anadido).

A

Figura 17. Imdgenes representativas conseguidas mediante MEB de un modelo de ingenieria tisular. (a) Siembra
celular sobre una matriz tridimensional o scaffold (barra de escala: 200 um); (b) Detalle de la adhesion celular
sobre el scaffold (barra de escala: 20 um), (c) Fase de proliferacion celular (barra de escala: 20 um), (d) Sintesis
de matriz extracelular de morfologia fibrilar observada en los espacios intercelulares (barra de escala: 10 um),
(d) Aspecto general de la superficie del scaffold completamente recubierto por las células (barra de escala: 2 mm).
[Imdgenes cedidas por Luis Meseguer-Olmo, MD]
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Por otro lado, los procedimientos anteriormente mencionados pueden ser
clasificados segtin el lugar donde vaya a ocurrir la regeneracion del tejido, desta-
cando: (i) la regeneracion in vitro, en la cual el nuevo tejido se disefia y desarrolla
fuera del cuerpo con la finalidad de ser implantado para reparar o reemplazar teji-
dos danados, (i7) la regeneracion in vivo, en la cual el nuevo tejido se genera en el
organismo por el aporte celular del tejido huésped y por la accion de factores de
crecimiento o genes enddgenos, o simplemente por la implantacion de un scaffold
capaz de guiar la neoformacion tisular, y (iii) la regeneracion parcial, en la cual
solo una parte del tejido se regenera in vitro o in vivo para sustituir la funcion de los

tejidos danados.

El desarrollo cada vez mayor alcanzado por la Ingenieria de Tejidos pone de
manifiesto la potencialidad de esta estrategia, consistente en desarrollar nuevas te-
rapias que aprovechen la accion combinada de biomateriales, células, y moléculas
bioactivas (Figura 17). En este contexto, la identificacién 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. IMPRESION Y BIOIMPRESION 3D

1.4.1. Introduccion ala Impresion 3D

En la tiltima década, la Impresion 3D se ha convertido en uno de los métodos
mas utilizados para desarrollar biomateriales con aplicacion en Medicina Regene-
rativa. Esta tecnologia, también conocida como fabricacién aditiva, tiene como ob-
jetivo la fabricacion de objetos fisicos tridimensionales a partir de modelos digita-
lizados. A diferencia de los métodos tradicionales de fabricacion que suelen impli-
car la sustraccion de material a partir de un bloque (fabricacion sustractiva), la im-
presion 3D construye objetos fisicos mediante la adicion (o superposicion) de capas
2-dimensionales hasta la obtencion 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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A Eliminacién de material
Material Producto Productos
de partida final de desecho
— u —> +
B Adicién de material
Material l Producto Productos
de partida final de desecho
—_— —_— +

il

Figura 18. Esquema representativo de las tecnologias de fabricacion sustractiva y aditiva. a) Ejemplo de fabri-
cacion sustractiva. A partir de un bloque ciibico, se obtiene una esfera 3D eliminando parte del material de
partida. b) Ejemplo de fabricacién aditiva. A partir de una bobina de filamento, se obtiene un objeto 3D mediante
a adicion (o acumulacion) de material. [ Elaboracion propia
la ad ( l ) de material. [Elal ]

A continuacion, se detallan los principales tipos de impresidon 3D existentes
en el mercado, haciendo especial hincapié en la tecnologia de Modelado por Depo-
sicion Fundida (FDM), utilizada para fabricar los dos biomateriales desarrollados
y validados en esta Tesis Doctoral.

1.4.2. Tipos de Impresion 3D

14.2.1.  Modelado por deposicion fundida (FDM)

El Modelado por Deposicion Fundida (FDM), conocido en inglés como “Fu-
sed Deposition Modeling” es una de las tecnologias mas utilizadas en impresién 3D
y constituye la base del proceso de fabricacién de nuestros materiales. Un sistema
FDM utiliza una funcién aditiva, depositando material fundido capa a capa sobre
una cama de impresion con el fin de construir un objeto en tres dimensiones. Ge-

neralmente, un filamento termoplastico (que se almacena en rollos o bobinas) se
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utiliza para alimentar un médulo extrusor, que empuja el filamento hasta una bo-
quilla o nozzle que se encuentra por encima de la temperatura de fusion del mate-
rial. El médulo extrusor puede desplazarse en un sistema de coordenadas 3D, en el
que los desplazamientos horizontales (ejes X e Y) y verticales (eje Z) permitiran
depositar el material capa a capa en puntos concretos del espacio, construyendo asi

un objeto en dimensiones (Figura 19).

La impresion FDM funciona con varios termoplasticos estandar, como el acri-
lonitrilo butadieno estireno (ABS), el acido polilactico (PLA), la policaprolactona
(PCL) y sus diversas mezclas. Es una técnica ampliamente utilizada en la industria
para el prototipado, la fabricacién de herramientas, modelos educacionales, y en
algunos casos, la produccion final de piezas. En el mundo de la investigacion, sue-
len utilizarse principalmente el PLA y la PCL para la fabricacion de scaffolds, de-
bido a su biocompatibilidad, y a que la tecnologia 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 fabricacion de scaffolds que
sirvan como soporte (mecdnico) para la regeneracion de tejidos, ya que las altas
temperaturas utilizadas (160-250 °C) durante el proceso de impresion 3D, dificultan

la incorporacion de moléculas bioactivas (73).

Filamento

Eje X

Scaffold 3D

Boquilla

Termobloque o Nozzle

Cama de impresién

Figura 19. Modelado por Deposicion Fundida (FDM). [Elaboracién propial
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1.4.2.2.  Estereolitografia (SLA)

La estereolitografia (SLA) fue inventada en los afios 80, siendo la tecnologia
de impresion 3D mas antigua y utilizada. Esta tecnologia utiliza la polimerizacion
inducida por luz ultravioleta (UV) para convertir resinas liquidas fotopolimeriza-
bles en sdlidos, construyendo objetos tridimensionales capa por capa. Inicialmente,
la resina liquida se carga en un tanque y la plataforma de impresién se posiciona
en la interfase resina-aire. En este punto, el laser UV interactia de forma selectiva
con la resina para polimerizarla, y una vez que se termina la capa, la cama de im-
presion se eleva unas micras gracias a la accion de un elevador (eje Z) para fotopo-

limerizar la siguiente capa (Figura 20).

Las piezas realizadas mediante SLA ofrecen el mayor grado de resolucion y
precision, los detalles mas nitidos y el acabado de la superficie mas liso de todas
las tecnologias de impresion 3D (hasta 70 um), pero el principal beneficio de la SLA
se encuentra en su versatilidad. La impresion por SLA es una excelente opcion 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 ingenieria y el disefio de productos a la fabri-

cacion, la odontologia, la joyeria, la elaboracion de maquetas y la educacion.

Elevador

Plataforma

Scaffold 30 —

Piezaen
fabricacion

Resina liquida
fotopolimerizable

Espejo Fuente de
Eje X- Eje Y luz UV

Figura 20. Estereolitografia (SLA). [Elaboracién propial

Laser UV
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1.4.2.3. Sinterizado Selectivo por Ldser (SLS)

El sinterizado selectivo por laser (del inglés, Selective Laser Sintering, o SLS) es
otra técnica de impresion por adicion en la cual un tanque se rellena de polvo que
se ha calentado a una temperatura ligeramente inferior a su punto de fusion. Se-
guidamente, se deposita una capa de polvo de unas décimas de milimetro que es
nivelada por un rodillo de nivelacién, y un laser de alta potencia (por ejemplo, de
CO) sinteriza el polvo en los puntos seleccionados (causando que las particulas se
fusionen y solidifiquen) (Figura 21). El polvo sin sinterizar sirve como soporte para
la pieza durante la impresion y elimina la necesidad de agregar expresamente es-
tructuras de soporte, lo que hace que la impresion por SLS sea ideal para geome-
trias complejas, como relieves interiores, socavados, paredes delgadas y negativos
de piezas. Los materiales de uso comun para SLS son el polipropileno (PP), elasto-
meros termopldasticos (TPE), y las poliamidas (PA), entre las cuales destaca el nai-
lon, un popular termoplastico para ingenieria con excelentes propiedades mecani-
cas, aunque también existen sistemas SLS para metales y ceramicas. El sinterizado
selectivo por laser es ampliamente utilizado en la fabricacion de prototipos, piezas
finales y aplicaciones donde se requiere una mayor resistencia mecanica y flexibi-

lidad en el disefio.

Laser
Espejo
Eje X-EjeY

Rodillo de nivelacion
de polvo

Piezaen
Scaffold 3D construccion

Camade
impresion
Polvo no
sinterizado

Cartucho de alimentacion
de polvo Piston

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

caracteristicas de las tecnologias anteriormente descritas (Tabla 1):

Tabla 1. Principales caracteristicas, ventajas, y desventajas de las tecnologias de impresion 3D mds utilizadas

en la actualidad

FDM SLA SLS
Resolucion 250-700 um 70-250 um 400 pm
Buenas propiedades
inicas, alt
Buenas propiedades mecaiiicas, ata
. " L porosidad, alta
. Buenas propiedades mecanicas, alta resoluciéon y . .
Ventajas . . ., . definicién, amplia
mecanicas, bajo coste precision, facilidad para .
.. gama de materiales
eliminar los soportes . .
disponibles, no
necesita soportes
Alta t t
Alta temperatura Rango de biomateriales a termperatura
¢ . durante el proceso,
durante el proceso, limitado debido a que .,
. o . - resolucion
. disponibilidad de requieren fotosensibilidad y .
Desventajas . .. . o dependiente del
materiales limitada biocompatibilidad, ., ,
. . L, . diametro del laser,
debido a la necesidad exposicion del material al .
) . porosidad no
de una fase fundida laser
controlable
L. Hueso, cartilago, . , . ,
Aplicaciones . . Corazén, Valvulas cardiacas Hueso, Cartilago
tejido adiposo
1.4.3. Tipos de Bioimpresion 3D

La Bioimpresion 3D es una tecnologia relativamente nueva que ha surgido a
partir de la necesidad de fabricar scaffolds bioldgicos capaces de transportar células
y moléculas bioactivas. Esta tecnologia podria describirse como un tipo de biofa-
bricacidn aditiva con la capacidad de construir estructuras viables similares a 6rga-
nos y tejidos (74). Generalmente, utiliza un dispositivo de impresion 3D controlado
mediante software, que permite a la bioimpresora depositar células y biomateriales
con gran precision para crear estructuras bioldgicas anatémicamente 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” —, asi como polimeros sin células
que proporcionen un soporte mecanico capaz de soportar cargas (75, 76). Hasta la
fecha, no se ha logrado imprimir un érgano completo totalmente funcional, pero

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

1.4.3.1.  Bioimpresion por extrusion

La bioimpresion por extrusion se basa en la extrusion continua de una bio-
tinta a través de una boquilla (n0zzle) que puede ser una punta plastica o metalica.
Es el método que mas se asemeja a la tecnologia FDM de impresién 3D, aunque en
este caso la biotinta puede ser empujada por un sistema neumatico, de piston, o
por un tornillo sin fin (Figura 22). Una vez extruida, la biotinta se deposita capa a
capa sobre una cama de impresion hasta conformar el objeto 3D. Una vez comple-
tada (o mientras se lleva a cabo) la impresion, las estructuras bioimpresas a menudo
requieren un proceso de reticulacion (como la exposicion a luz UV o a soluciones

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

Neumadtica Piston  Tornillo
Flujo de aire —

5
k |
=
Jeringg — 3 i
3 .
— =x ’
‘ 4 .
.

Biotinta / Hidrogel — 9 . }, 4

| .
’

Hidrogel
extruido

Cama de impresién

Figura 22. Bioimpresion por extrusion. [Elaboracion propia]

1.4.3.2.  Bioimpresion por inyeccion

La bioimpresion por inyeccion es una tecnologia que utiliza inyectores para
depositar microgotas de la biotinta con alta precision sobre una plataforma (o cama

de impresion). Dentro de esta categoria, existen dos sistemas principales: (i) los de
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inyeccion térmica, que trabajan con un sistema de calefaccion (actuador térmico)
que genera burbujas de aire y que al colapsar brindan la presion suficiente como
para lograr expulsar las gotas de la biotinta, y (ii) los piezoeléctricos, que expulsan
pequenas gotas de la biotinta mediante el estimulo de una pequefa carga eléctrica
(Figura 23).

Térmica Piezoeléctrica

Jeringa

\ s

Biotinta / Hidrogel — N -,
L d

Actuador
piezoeléctrico

Hidrogel
extruido

Actuador
Burbuja  térmico
de aire

Cama de impresién

Figura 23. Bioimpresion por inyeccion. [Elaboracion propial

Esta tecnologia ofrece una resolucion muy elevada a bajo coste, pero no es
compatible con biomateriales de alta viscosidad, y necesita de una etapa de reticu-
lacion para conseguir formar estructuras 3D. Ademas, los sistemas piezoeléctricos
pueden ocasionar dafios en la membrana celular si se utilizan de manera frecuente

y a cargas demasiado elevadas.

1.4.3.3.  Bioimpresion asistida por ldser

La bioimpresioén asistida por laser, también conocida como LAB (Laser-Assis-
ted Bioprinting), es una técnica avanzada de bioimpresion 3D que utiliza la energia
de un laser para transferir células y otros biomateriales desde un sustrato donante
(generalmente, la biotinta que contiene el material bioldgico) a un sustrato receptor.
El punto en el cual incide el ldser puede controlarse con alta precision gracias a una
lente de enfoque, y este incidird sobre una capa donante (que contiene la biotinta)
que a su vez esta protegida por una capa absorbente de energia (Figura 24). Este

proceso generard una burbuja por presion y la capa donante ird soltando gotas de
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la biotinta en los puntos de interés, dando lugar a la formacion de formas tridimen-
sionales personalizadas. Esta técnica se esta volviendo popular debido a su alta re-
solucion y su capacidad para manejar células delicadas sin dafiarlas ni contaminar-

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

Laser
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Capa absorbente

Capa donante / Biotinta de energia

Material biologico

Biotinta / Hidrogel

Cama de impresion

Figura 24. Bioimpresion Asistida por Ldser. [Elaboracion propia]

1.4.3.4.  Bioimpresion por estereolitografia

La bioimpresion por estereolitografia (bio-SLA o SLA bioprinting) es una téc-
nica que emplea luz, a menudo en forma de un laser, para polimerizar y solidificar
selectivamente una biotinta fotosensible capa por capa, construyendo asi estructu-
ras tridimensionales. Funciona de forma analoga a la estereolitografia 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 tecnologia, 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 fisicas y quimicas mejoradas. Cabe destacar que
las zonas en las que no incide el laser quedan liquidas, dejando un exceso de volu-
men de biotinta no reticulada que puede quedar adherida a los scaffolds fabricados,
por lo que esta tecnologia a veces requiere de etapas intermedias de lavado con
agua o con una solucién de tampon fosfato salino (PBS) (78).
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Figura 25. Bioimpresion por estereolitografia. [Elaboracion propial

1.5. DISENO E IMPRESION 3D SCAFFOLDS PERSONALIZADOS

La fabricacion de un scaffold 3D personalizado que se ajuste perfectamente a
las caracteristicas del defecto 6seo de un paciente, implica la obtencion previa de
un modelo 3D digitalizado. Generalmente, para obtener estos modelos y poder im-
primirlos, debemos seguir los siguientes pasos: (i) detectar la localizacion del de-
fecto Oseo, (ii) adquirir imagenes médicas de la zona de la lesion, que generalmente
se basan en la adquisicion de imagenes bidimensionales (2D), (iii) realizar la seg-
mentacion, es decir, convertir la informacion contenida en las imagenes 2D en un
modelo 3D de alta calidad, (iv) exportar el archivo a STL o Standard Triangle Lan-
guage (formato estandar legible por los programas de impresion 3D), y (v) realizar
el “laminado” o slicing, generando un coédigo G (.gcode) que contiene toda la infor-
macion relativa a los pardmetros de impresion (velocidad, temperatura, altura de

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

Una vez realizada la segmentacion (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 intervencion qui-
rurgica; o bien, (b) disefiar, mediante el uso de un software de disefio asistido por
computadora (CAD, Computer Aided Design), un implante personalizado que se
ajuste a la realidad clinica, e imprimir el segmento que se utilizaria como implante

para la reconstruccion del defecto éseo (Figura 26).
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Figura 26. Etapas a sequir para la obtencion de modelos 3D personalizados. [Elaboracion propia]

En los siguientes apartados se proporciona una explicacion mas detallada de
como funcionan los softwares de andlisis de imagen, y como se realiza la segmen-

tacion y la impresion 3D de los modelos obtenidos.

1.5.1. Adquisicion de imagenes médicas de un paciente

La adquisicion de imagenes médicas se ha convertido en una herramienta
fundamental en la practica clinica. Las imagenes obtenidas por resonancia magné-
tica (MRI), tomografia computarizada (CT), mamografia digital, y ecografia 3D,
proporcionan un medio eficaz para mapear de forma no invasiva la anatomia del
sujeto, pudiendo utilizarse para planear intervenciones quirtrgicas, tomar decisio-
nes en tiempo real durante una intervencion, e incluso para prevenir y diagnosticar

patologias con mayor precocidad (79, 80).

Estas imagenes son adquiridas en formato DICOM (del inglés, Data Imaging
and Communications On Medicine), un estandar internacional de transmision de da-
tos e imagenes 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-
cidén sobre el paciente (ID del paciente, patologia), y por otro, la toma de imagenes
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 informacion.
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Las principales modalidades de toma de imagen se basan en la adquisicion
de imagenes 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), (i) 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 informacioén queda almacenada mediante una escala de densidades tomogréaficas
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 mas densos se aproximaran al color blanco, y los menos densos al negro (82).
Este valor dependera principalmente de la naturaleza y densidad del tejido anali-

zado, permitiendo diferenciar distintos tejidos en cada seccion.

Figura 27. Ejemplo de adquisicion de imdgenes médicas mediante tomografia computarizada (CT). (A) Sistema
de coordenadas en 3D, (B) Corte axial, (C) Corte sagital, (D) Corte coronal. [Elaboracién propial

1.5.2. Obtencion de un modelo 3D a partir de imagenes médicas

Una vez adquiridas las imagenes médicas, podremos aislar las zonas de inte-
rés mediante el uso de un software de andlisis de imagenes médicas (en esta Tesis

Doctoral se ha utilizado el software Invesalius 3.1) que nos permitira seleccionar
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un rango de interés dentro de la escala de Unidades Hounsfield. Si queremos, por
ejemplo, aislar el tejido dseo, debemos elegir un rango de densidades tomograficas
proximo 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 mas proximo a 0 e incluso a -1000UH (+10 a +40 UH para el
musculo, +30 UH para el rindn, -50 a -100 UH para la grasa, y -500 UH para el
pulmon) (83-85). Una vez seleccionado el umbral deseado, el software se encargara
de realizar el proceso de segmentacion, es decir, generara un modelo 3D combi-
nando toda la informacion (valores de grises) contenida en las imagenes 2D adqui-
ridas (77) (Figura 28). El modelo 3D obtenido podra ser exportado en distintos for-
matos, siendo los mas comunes STL (.stl), Wavefront (.obj), X3D (.x3d), e Inventor

(.iv), entre otros.

Figura 28. Ejemplo de segmentacion realizado con el programa Invesalius 3.1, para la obtencién del modelo 3D
del crianeo de un paciente. (A) Corte Axial, (B) Corte sagital, (C) Corte Coronal, (D) Modelo 3D obtenido. Como
puede observarse en las imdgenes tomogrificas, la region aislada (proxima a +1000 UH) se ha coloreado en verde
para una mejor visualizacion [Elaboracion propia].

1.5.3. Impresion 3D de los modelos obtenidos

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

formato STL, podemos proceder a la tltima fase previa a la impresién 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 cortara el modelo 3D digital en secciones en
bidimensionales generando un codigo G (.gcode) (Figura 29). Asimismo, este co-
digo G contendra toda la informacion relativa a las coordenadas que debe seguir la
impresora para formar el modelo 3D en el espacio, y se generara a partir de los
parametros de impresion que elija el usuario (temperatura, altura de capa, veloci-
dad de impresion, etc.). En tltima instancia, solo tendremos que cargar el archivo

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

Modelo CAD Modelo laminado Objeto impreso en 3D

Formato .stl Formato .gcode

Figura 29. Impresion 3D de un crdneo humano a partir de un modelo CAD obtenido por microtomografia
computarizada. En la etapa de laminado, se pueden apreciar (a mayor detalle) las lineas de impresion y el reco-
rrido que realizard la impresora para fabricar el objeto 3D.

1.6. BIOMATERIALES EN INGENIERIA DE TEJIDOS

Hoy en dia, el término Biomateriales abarca una amplia gama de materiales,
que sigue aumentando dia tras dia con la aparicion de nuevas tecnologias que ni
siquiera existian hace una década. Los biomateriales abarcan desde biotintas (bio-
inks) o hidrogeles blandos para el transporte celular hasta implantes rigidos de me-
tal o ceramica, aunque estos tltimos no son de uso habitual en Ingenieria de Tejidos
dado que no son reabsorbibles o biodegradables. A medida que aumenta el domi-
nio de la ciencia y la biologia de los materiales, también lo hace el numero de clasi-

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

En el contexto de la bioimpresion, los biomateriales se limitan actualmente a
dos categorias principales. La primera categoria es la de los polimeros curables,

que dan lugar a materiales mecdnicamente robustos que proporcionan rigidez a las
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estructuras 3D impresas. La segunda categoria 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-
sion general de estos tipos de materiales y se repasan los mas utilizados actual-

mente en el campo de la Ingenieria de Tejidos.

1.6.1. Polimeros curables como soporte estructural

Las tecnologias de impresion 3D surgieron por la necesidad de fabricar es-
tructuras complejas compuestas de metales y termopldsticos capaces de proporcio-
nal un soporte estructural para la regeneracion de tejidos. Sin embargo, estos mé-
todos de fabricacion suelen implicar el uso de altas temperaturas, disolventes or-
ganicos, o agentes reticulantes, lo que los hace incompatibles con el uso de células
vivas y materiales bioldgicos, como las proteinas y las moléculas de sefalizacion
celular. Aun asi, debido a sus interesantes propiedades mecdnicas, se han utilizado

ampliamente como componentes estructurales de scaffolds biologicos.

Uno de los polimeros curables mas utilizados en impresion 3D es la polica-
prolactona (PCL), un termopldastico biodegradable elaborado a partir de los deriva-
dos del petrdleo, caracterizado por tener un punto de fusiéon muy bajo (60 °C), baja
viscosidad, y facil procesabilidad. La PCL suele utilizarse a menudo para la fabri-
cacion de scaffolds que sirvan como soporte para la neoformacion del tejido, y aun-
que es de naturaleza hidrofdébica, suele combinarse con otros materiales de origen
natural o sintético con el fin de mejorar la adhesion celular. Su tiempo de reabsor-
cidn suele variar segin su grado de pureza, aunque en la literatura se describen
tiempos de biodegradacion in vivo que van desde 6 meses a 2 afios. Por ello, segun
la aplicacion enfocada, suele combinarse con otros polimeros de uso comun en In-
genieria de Tejidos, como el acido polilactico (PLA) y el acido poliglicdlico (PGA),
con el fin de modificar sus propiedades y acelerar su velocidad de reabsorcion.

1.6.2. Biomateriales blandos e hidrogeles

Las tecnologias de Bioimpresion 3D surgieron a partir de aplicaciones que
requerian la fabricacidon de estructuras capaces de transportar células, proteinas,

factores de crecimiento, u otras moléculas bioactivas que pudieran verse afectadas
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por las altas temperaturas utilizadas en las tecnologias de impresion 3D. Con la
excepcion del hueso y los dientes, los hidrogeles permiten imitar los médulos elas-
ticos (E’) asociados con los tejidos blandos del organismo. De hecho, los hidrogeles
capaces de encapsular células son mucho mas eficientes que los scaffolds 3D rigi-
dos fabricados a base de polimeros curables. La mayoria de los hidrogeles utiliza-
dos en bioimpresion 3D suele pertenecer a una de las siguientes categorias: (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), asi como geles basados en poliacri-
lamida (PAAm). Algunos ejemplos de materiales de origen natural que se utilizan
habitualmente para fabricar hidrogeles son el colageno, el dcido hialurdnico, el qui-

tosano, el alginato y la fibrina.

Entre ellos, el quitosano (CS) se ha utilizado en esta tesis doctoral para la fa-
bricacion de uno de los dos biocomposites desarrollados. Se trata de un polimero
semicristalino de origen natural que se obtiene por desacetilacion parcial de la qui-
tina en condiciones alcalinas, y es uno de los materiales mas 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 Ingenieria de Tejidos, metales como el
acero inoxidable, titanio (Ti) , cobalto (Co), cromo (Cr), niquel (Ni), y sus diversas
aleaciones (Co-Cr, Ni-Tij, etc.) se utilizan en diversas aplicaciones y formas en este
campo. Por ejemplo, en cirugia ortopédica y traumatologia, se utilizan para la fa-
bricacion de implantes metalicos, como las prétesis articulares y los dispositivos de
fijacion Osea (clavos, tornillos, placas, etc.). Por otro lado, los metales en forma de
nanoparticulas (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. Ceramicas

Hasta la fecha, alrededor del 60% de los sustitutos de los injertos dseos dis-
ponibles comercialmente estdn basados en cerdmicas. En este sentido, se han pro-
puesto diferentes precursores ceramicos, pero la familia de las cerdmicas basadas
en fosfato calcico (CaP) merece especial atencion 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 degradacion en el organismo, que dependera de su composicion.

Las principales ceramicas utilizadas en Ingenieria de Tejidos son la hidro-
xiapatita (HA), el fosfato tricdlcico (TCP), los vidrios bioactivos (silicato de calcio),
y las ceramicas a base de silicio, y suelen utilizarse para promover la adhesion ce-
lular y la formacién de nuevo tejido dseo. Para la elaboracion del primer material
desarrollado en esta Tesis, se ha combinado una cerdmica de 3-Fosfato Tricalcico
con una base polimérica de policaprolactona (PCL) con el fin de evaluar el efecto
de esta ceramica en la diferenciacion osteoblastica de células madre mesenquimales
humanas adultas (ahMSC).



II1 - HIPOTESIS
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II - HIPOTESIS DE TRABAJO

Las combinaciones de policaprolactona (PCL) con una ceramica de fosfato
tricalcico (B-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 diferenciacion osteoblastica de cé-
lulas madre mesenquimales humanas adultas multipotentes y (ii) constituir un sis-
tema de liberacion controlada (SLC) de vancomicina con efecto bactericida frente a

dos cepas de bacterias Gram positivas (S. aureus y S. epidermidis), respectivamente.






I1I - OBJETIVOS
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IIT - 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 () la dife-
renciacion osteogénica de un cultivo secundario de células madre mesenquimales
adultas humanas (##MSC) multipotentes, y, por otro lado, sobre (ii) la actividad
antimicrobiana como sistema de liberacion controlada (SLC) de vancomicina frente

a dos cepas de bacterias Gram positivas (Staphylococcus aureus y epidermidis).

3.2. OBJETIVOS ESPECIFICOS

Dicho objetivo general se articula en diversos objetivos especificos que se

muestran detallados a continuacién:

- Fabricar matrices tridimensionales poliméricas (scaffolds) a base de polica-
prolactona (PCL) de tamarfio, seccién, 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 funcionalizacion con células.

- Generar materiales biodegradables y biocompatibles funcionalizados con
factores de crecimiento u otras moléculas bioactivas, que interactien con los siste-

mas biologicos de las células que componen el tejido diana.

- Elaborar materiales capaces de unirse covalentemente con moléculas poli-
méricas (quitosano) y farmacos con propiedades bactericidas (vancomicina), que
actien como sistemas degradables y que puedan ser liberados de forma controlada,

gracias a su inclusion en matrices poliméricas.

- Determinar por medio de microscopia electrénica de barrido (MEB) y mi-
croanalisis con espectrometria de dispersion de rayos X (MEB-EDX) la morfologia
celular y la presencia de elementos quimicos (Ca/P) en la matriz extracelular sinte-
tizada por las ahMSCs sembradas sobre el material, evidencia de la fase de minera-

lizacién in vitro y que representa el estadio final de la diferenciacidon osteoblastica.
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- Realizar una caracterizacion estructural de los materiales mediante estudios
de imagen no invasivos (microtomografia computarizada, pCT), haciendo especial

énfasis en el tamano, la morfologia de los poros y la porosidad global.

- Determinar la liberacién 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 dsea con el
fin de corroborar las propiedades de adhesion, proliferacion, y diferenciacion in

vitro hacia el linaje osteobldstico en presencia de los biocomposites fabricados.

- Determinar la respuesta biologica provocada por las moléculas utilizadas
en la fabricacién de los biocomposites sobre un cultivo de ahMSCs en relacion con
su citotoxicidad, actividad metabolica y diferenciacion a células de estirpe os-
teobladstica, mediante la cuantificaciéon de la actividad lactato deshidrogenasa
(LDH), el estudio de la actividad metabolica (AlamarBlue®) y la identificacion de
marcadores osteogénicos mediante técnicas histologicas, histoquimicas, inmu-
nohistoquimicas, qRT-PCR y citometria de flujo, comparandolas con diferentes

controles (material no funcionalizado y poliestireno).
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IV - MATERIAL Y METODO

En este apartado quedan descritos de modo individualizado los Materiales
y Métodos utilizados para la fabricacion de los dos materiales objeto de estudio, tal

como se detalla a continuacion.

4.1. ESTUDIO SOBRE LAS MODIFICACIONES DE LA EXPRESION GENICA EN EL PROCESO
DE DIFERENCIACION OSTEOBLASTICA DE CELULAS MADRE MESENQUIMALES HU-
MANAS MULTIPOTENTES DERIVADAS DE LA MEDULA OSEA INDUCIDAS POR UN
NOVEDOSO MATERIAL POROSO DE GRADO MEDICO IMPRESO EN 3D A BASE DE PO-
LICAPROLACTONA Y B-FOSFATO TRICALCICO

En la actualidad, los enfoques mas comunes para la regeneracion dsea se cen-
tran en la fabricacion de sustitutos dseos que reemplacen el uso de los injertos dseos
autdlogos (88-93). En este contexto, en las tltimas décadas, se han desarrollado con
éxito un gran nimero de estrategias destinadas a producir biomateriales sintéticos
abase de polimeros blandos (que pueden ser administrados como inyectables), sca-
ffolds rigidos que actian como matrices tridimensionales para imitar las estructu-
ras Oseas y sus funcionalidades, o una combinacion de ambas estrategias (88, 92,
94). Una matriz sintética ideal para la regeneracién y reparacion de hueso no solo
debe ser bioactiva y reabsorbible, sino que también debe presentar caracteristicas
estructurales especificas (micro/macroporosidad) y propiedades mecanicas y bio-
quimicas que imiten a las de los tejidos nativos (95, 96), ya que estas propiedades
modulan la respuesta bioldgica del scaffold e influyen en su rigidez, morfologia
superficial, hidrofilicidad y tiempo de degradacion, asi como en la adhesién, proli-
feracion y diferenciacion 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 proliferacion celular (94).

Hasta la fecha, alrededor del 60% de los sustitutos de los injertos dseos dis-
ponibles comercialmente estan basados en ceramicas. En este sentido, se han pro-
puesto diferentes precursores ceramicos, pero la familia de las ceramicas basadas
en fosfato calcico (CaP) merece especial atencion 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. Ademads
de los sustitutos basados en ceramica, otros de los biomateriales con estructuras
tridimensionales mas comunes, se basan en precursores naturales, sintéticos, o en
una combinacion de ambos (102). Entre los precursores de polimeros sintéticos mas
versatiles para su uso como sustitutos dseos, la policaprolactona (PCL) merece es-
pecial atencion debido a su biocompatibilidad, biodegradabilidad y ductilidad. En
la actualidad, se utiliza ampliamente para aplicaciones en las industrias médica y

farmacéutica.

En los altimos afos, ha emergido una nueva vertiente en la btisqueda de nue-
vos biomateriales basada en la combinacién de polimeros biocompatibles con cera-
micas inorganicas como el B-fosfato tricalcico (3-TCP, (3- Cas(POs)2), principalmente
debido a su gran potencial de aplicaciones en clinica (100, 101, 103-108). La asocia-
cion de polimeros con -TCP no sdlo ofrece la posibilidad de fabricar materiales a
medida con propiedades fisicoquimicas mejoradas, sino también con una tasa de
reabsorcion modulable, facilitando la adhesion proteina/célula, la proliferacion, la
diferenciacion osteogénica y la osteointegracion (109-116). Estos materiales tam-
bién podrian utilizarse como soporte para la liberacion controlada de diversas mo-
léculas, como factores de crecimiento (FCs), antibidticos, bifosfonatos y estatinas,
que promoverian la osteogénesis y la regeneracion del tejido éseo (90-92, 110, 117-
122). La funcionalidad de los materiales anteriormente mencionados puede ser me-
jorada mediante el uso de moléculas bioldgicas como la gelatina, el quitosano, o la
fibronectina, que suelen utilizarse para recubrir los scaffolds con el fin de aumentar
la adhesion celular (123-126). En este contexto, Diaz-Arca y col. (89) informaron de
la fabricacién de scaffolds de fosfato tricalcico (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 reconstruccion 6sea (127). En dichos materiales, el TCP se encarga de liberar
iones de calcio y fésforo, potenciando asi la proliferaciéon y la diferenciacion celular
(94). Del mismo modo, Shin y col. (128) informaron de la fabricacidon de scaffolds
compuestos bifasicos de PCL/B-TCP (BCP) con una estructura porosa interconec-
tada mediante lixiviacion salina y liofilizacion. Demostraron que los materiales

compuestos descritos eran biocompatibles y provocaban una mejora significativa
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en la diferenciacion osteogénica. Sin embargo, fueron incapaces de observar un au-
mento significativo de la proliferacion de células madre mesenquimales humanas
(ahMSCs) a partir de del séptimo dia de cultivo. Otros hallazgos interesantes fueron
reportados por Park y col. (129), quienes demostraron una diferenciacion osteogé-
nica positiva de ahMSCs bajo la estimulacion mecanica de scaffolds de PCL/B-TCP
impresos en 3D. Sorprendentemente, los composites con un menor contenido de 3-
TCP mostraron una menor expresion de marcadores osteogénicos en comparacion
con los composites con un mayor contenido de -TCP. Sin embargo, sdlo investi-
garon los efectos del B-TCP en la proliferacion y diferenciacion in vitro durante un
periodo de nueve dias. Mas recientemente, Yang y col. (130) informaron de las res-
puestas bioldgicas de las lineas celulares MC3T3-E1 sobre scaffolds impresos en 3D
de PCL/B-TCP. Demostraron que los materiales tratados con plasma de oxigeno y/o
polimerizacion con plasma de amina influyen positivamente en los procesos de ad-
hesidn, proliferacion y diferenciacion osteogénica de las células. Asi pues, la fabri-
cacion de materiales compuestos biocompatibles alternativos para estimular la re-
generacion y reparacion Oseas sigue siendo un campo atractivo y con infinidad de

posibilidades.

En este primer trabajo, nos centramos en la fabricacion de novedosos scaf-
folds porosos hibridos polimérico-cerdmicos impresos en 3D basados en policapro-
lactona (PCL) y microparticulas de -fosfato tricalcico (3-TCP), y estudiamos su
influencia en el proceso de adhesion, proliferacion y diferenciacion osteoblastica de
ahMSCs multipotentes mediante cultivos primarios de células madre mesenquima-
les humanas. Asimismo, evaluamos la posible influencia positiva de la liberacion
de iones de calcio y fosforo sobre la actividad metabolica y la diferenciacién celular.
Por otro lado, estudiamos los efectos de las caracteristicas fisico-estructurales de
los scaffolds fabricados sobre la citotoxicidad (viabilidad celular), la produccion de
matriz extracelular y las variaciones en la expresion génica para confirmar la dife-

renciacion osteoblastica.
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4.1.1. Fabricacion de scaffolds porosos poliméricos impresos en 3D

4.1.1.1.  Preparacion de filamentos de PCL recubiertos con microparticulas de
pB-Fosfato Tricdlcico

A continuacion, se describe el proceso utilizado para la preparacion de los
filamentos compuestos de policaprolactona y p-fosfato tricalcico, denominados
PCL/B-TCP. Los filamentos de PCL (MW 50 kD) de 1,75 mm de didmetro y 150 mm
de longitud se calentaron a 65 °C en agua caliente (bafio Maria) hasta que el fila-
mento se volvio flexible y cambié su aspecto de blanco opaco a completamente
transparente. A continuacion, los filamentos se recubrieron manualmente con mi-
croparticulas de B-TCP que previamente habian sido trituradas y tamizadas a 125
um 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/B-TCP se pesaron para estimar la concen-
tracion final de microparticulas de 3-TCP, que se estimd en un 5 % del peso total
de los filamentos. El didmetro medio de los filamentos se calculd a partir de al me-
nos 20 mediciones realizadas sobre diferentes imagenes adquiridas con un estereo-

microscopio.

4.1.1.2.  Diseiio e impresion de scaffolds 3D con porosidad controlada mediante
la tecnologia de Modelado por Deposicion Fundida (FDM)

Los scaffolds se disefiaron con el software REGEMAT 3D Designer v1.4.4 y
se fabricaron mediante Modelado por Deposicion Fundida (FDM) utilizando un
modelo de bioimpresora REGEMAT 3D Bio V1® (REG4Life, REGEMAT 3D, Gra-
nada, Espafa) equipada con una cama de cristal y una boquilla de 0,4 mm de dia-
metro (Figura 30A). Las dimensiones de los scaffolds de PCL y PCL/B-TCP se esta-
blecieron en 1,50 x 20 x 20 mm (alto x ancho x largo) (Figura 30B,C) y se imprimie-
ron utilizando los mismos parametros (velocidad de flujo 11 mm/s, altura de capa 0,25
mm, tamario de poro 200 um y temperatura de impresién 160 °C). El naimero de peri-
metros y capas solidas inferiores/superiores se fijé en 0, lo que permitié obtener
scaffolds con porosidad abierta e interconectada. Para mejorar la reproducibilidad

de los experimentos y reducir la variabilidad entre las muestras, se utiliz6 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 x 1,5 mm (didme-

tro x altura) por cada scaffold impreso (Figura 30E), cumpliendo con la norma in-
ternacional ISO/FDIS 23317 (131).

Figura 30. Dispositivo utilizado para la bioimpresion 3D de los composites y proceso de fabricacién de los scaf-
folds. (A) Bioimpresora REGEMAT 3D Bio V1%, (B) Previsualizacién del disefio del scaffold con el software
REGEMAT 3D Designer v1.4.4, (C) Scaffolds impresos en 3D de dimensiones 1,50 x 20 x 20 mm (altura x
anchura x longitud), (D) Obtencién de los discos utilizando un punch para biopsia de 8 mm, y (E) Scaffolds
obtenidos.

A continuacion, los scaffolds se lavaron con agua destilada en un agitador
orbital durante 30 min a 250 rpm para eliminar cualquier contaminacion por polvo
antes ser esterilizados con un sistema de luz pulsada XeMaticA-Basic-1L (Steri-
beam, Kehl, Alemania). Este ultimo produce pulsos que van desde la luz infrarroja
(IR) ala ultravioleta (UV) con un 21% de contenido UV (132). La eficacia del método
se verifico incubando las muestras durante cinco dias 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 metodologia se utiliza ampliamente

para detectar la presencia de microorganismos en este tipo de muestras.
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4.1.2. Caracterizacion de los filamentos compuestos y de los scaffolds impre-
sos en 3D

4.1.2.1.  Caracterizacion morfoldgica y microandlisis de los filamentos y de los
scaffolds 3D. Microscopia electrénica de barrido (MEB) y microandlisis
por dispersion de energia de rayos X (MEB-EDX)

La caracterizacion morfoldgica de los filamentos y de los scaffolds impresos
en 3D se llevd a cabo mediante una cdmara digital (Axiocam 305 color) acoplada a
un microscopio Optico (Zeiss 415510), microscopia electronica de barrido (MEB;
modelo JEOL-6100 (JEOL Ltd., Tokio, Japdn)) y espectroscopia de rayos X de ener-
gia dispersiva (EDX; Oxford INCA (Oxford Instruments plc., Abington, Oxfords-
hire, Reino Unido). Para el analisis MEB, las muestras se cubrieron con oro, mien-
tras que para el andlisis EDX se cubrieron con carbon para evitar solapamientos del

espectro con otros elementos.

4.1.2.2.  Estudio de la porosidad de los scaffolds y la distribucion de micropar-
ticulas de B-TCP mediante microtomografia computarizada (uCT)

La porosidad del scaffold y la distribucion de las microparticulas de 3-TCP
se analizaron utilizando un sistema de imagenes micro-CT Quantum GX2 (Perki-
nElmer, Hopkinton, MA, EE. UU.) a un tamafio de voxel de 72 um. Para ello, se
colocaron tres muestras (seleccionadas al azar) en una cama de 35 mm de diametro
y a continuacidn, se realizé un escaneo completo de los scaffolds (parametros de
escaneo: energia = 90 kV; intensidad = 88 pnA). Las imagenes microestructurales es-
caneadas se reconstruyeron utilizando el software Invesalius 3.1 (©2007-2017, Cen-
tro de Tecnologia de la Informacion Renato Archer CTI). Se analiz6 la porosidad
total, el tamafio de los poros y la porosidad abierta de cada scaffold. Para obtener
la porosidad total p, se compard el volumen del scaffold Vs con el volumen tedrico

del cilindro Vr de las mismas caracteristicas utilizando la siguiente ecuacién (97):

p=1—(Vs/Vr) Ecuacién (1)
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4.1.3. Adhesion de proteinas: Ensayo con Azul Brillante Coomassie

Para determinar la adsorcion de proteinas en la superficie de los scaffolds de
PCL y PCL/B-TCP se utiliz6 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 adhesion de las
proteinas contenidas en el suero. A continuacion, se elimino el exceso de solucion
y los scaffolds se dejaron secar en un horno a 37 °C durante 45 min. Una vez secos,
los scaffolds se fijaron con paraformaldehido al 4% en PBS durante 15 min y se
sumergieron durante 30 min en la solucién de tincién Coomassie, que se prepard
siguiendo las recomendaciones del fabricante (Coomassie Brilliant Blue R-250 Dye,
#20278; Thermo Fisher, Rockford, IL, USA). Por ultimo, los scaffolds se enjuagaron
tres veces con una soluciéon decolorante recomendada por el fabricante, compuesta

por metanol/acido acético/agua destilada (40/10/50, % v/v/v).

4.1.4. Cinética de degradacion in vitro

La degradacion de los scaffolds se evalu6 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 atmosfera de 5% de CO:2 con 95% de humedad relativa,
durante diferentes periodos de tiempo de 1, 3, 7, 14, 21 y 28 dias. A continuacidn,
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 calculd

aplicando la siguiente ecuacion:

WL% = [(Wy — Wg)/W,] x100 Ecuacion (2)

donde Wo y Wa indican el peso del scaffold antes y después del tiempo de
inmersion programado, respectivamente. Los experimentos de degradacion se rea-
lizaron, al menos por triplicado, y cada medicidn se efectud seis veces para obtener

resultados estadisticamente significativos.
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4.1.5. Aislamiento, caracterizacion y cultivo de células madre mesenquimales
humanas adultas (ahMSCs) derivadas de 1a médula dsea

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
cirugia ortopédica electiva, y se obtuvo el consentimiento informado de cada uno
de ellos. La médula dsea se extrajo mediante aspiracion percutdnea directa de la
cresta iliaca. A continuacion, se separaron las células mononucleares de la médula
Osea y se lavaron utilizando un dispositivo SEPAX® 5-100 (Biosafe, Eysins, Suiza).
Para mas detalles relacionados con la metodologia y el procedimiento aplicado, el
aislamiento celular, el cultivo y la expansion de ahiMSCs, consultar publicaciones
anteriores (133, 134). Después de determinar la viabilidad de las células nucleadas
con una solucién de azul tripan (#T8154; Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, EE.UU.)
para su expansion inicial, las células cosechadas se sembraron a una densidad de
3.75 x 10° células en un frasco de cultivo de 75 cm? (Biofil®) con 10 mL de medio de
crecimiento basico (GM) consistente en un 88% de Medio Eagle Modificado de Dul-
becco (DMEM) (#31885-023; Gibco, Bleiswijk, Paises Bajos) al que se afiadieron 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 pg/mL de estreptomicina
(#P4333, Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, EE.UU.). Después, los frascos se incuba-
ron a 37 °C en una atmdsfera con un 5% de CO: y un 95% de humedad relativa
(HR). Al cabo de siete dias, se renovo el medio de cultivo, eliminando asi las células
no adherentes, incluidas algunas células hematopoyéticas, lo que facilité la identi-
ficacidon y seleccion de las células adheridas (135). Cuando se alcanzé una confluen-
cia del 80-90%, las células se despegaron con tripsina/EDTA al 0,25% p/v (#4049,
Sigma- Aldrich, Saint Louis, MO, EE. UU.) en tampn fosfato salino (PBS, pH 7,4)
durante 5 min. A continuacion, las células recogidas se subcultivaron en una pro-
porcion 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 bioldgicos cumplieron plenamente con las normativas es-

tablecidas y el protocolo experimental fue revisado y aprobado por el Comité de
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Etica Institucional de la UCAM-Universidad Catélica de Murcia (n® autorizado
CE051904) Comité de Etica de la UCAM (n° CE 052114).

4.1.6. Caracterizacion de las ahMSCs

Antes de realizar los ensayos in vitro, se evalud la pureza de las poblaciones
de ahMSCs mediante citometria de flujo (Beckman Dickinson & Co., Franklin La-
kes, NJ, USA; Software Navios). Para caracterizar las células, se marcé 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 expresion 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 atmosfera de 5% de CO: con 95%
de HR durante 48 h.

Para los ensayos de adhesion, proliferacion y viabilidad celular, las ahMSC se
sembraron sobre la superficie de discos de PCL y PCL/B-TCP a una densidad de 5
x 10* células cm? 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-
bodlica (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 inicamente la actividad metabdlica 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 x 10 células cm?, lo que arroja un valor
aproximado de 3 x 10* células adheridas al scaffold.

Para realizar los estudios de diferenciacion osteogénica, los scaffolds se colo-
caron en insertos de 0,4 um (Falcon®) y las ahMSCs se sembraron en el fondo de los
pocillos a una densidad de 5 x 10° células cm. Las células sembradas en los TCPS

se tomaron como control positivo. A partir del dia 7, un conjunto de al menos tres
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placas cultivadas inicialmente en medio de crecimiento (GM) se sustituyeron por
medio de diferenciacion osteogénica (OM) (OsteoMAX-XFTM Differentiation Me-
dium; #SCM121, Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, EE. UU.). De este modo, se ca-
racteriz¢ la diferenciacion 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, adhesion y proliferacion celular

4.1.8.1.  Ensayo de citotoxicidad

La viabilidad de las ahMSCs se evaludé mediante un ensayo de viabilidad ce-
lular basado en resazurina (AlamarBlue®; #DAL1100, Invitrogen, Carlsbad, CA, EE.
UU.) los dias 1 y 3 después de la siembra. Brevemente, a diferentes periodos de
estudio, se ahadio medio fresco (500 uL) mezclado con el reactivo AlamarBlue® al
10% (v/v) a cada pocillo y se incub6 a 37 °C en una atmosfera con un 5% de CO:y
un 95% de HR durante 4 h. Durante este tiempo, la placa de cultivo se envolvi6 con
papel de aluminio para protegerla de la luz. A continuacion, se transfirieron alicuo-
tas de 150 pL de cada pocillo a una placa de 96 pocillos de pared opaca y se midid
la fluorescencia utilizando un espectrofotémetro ultravioleta-visible (UV-Vis) Sy-
nergy MX (Bio Tek Instruments Inc., Winooski, VT, EE. UU.) a longitudes de onda
de excitaciéon y emision de 530 y 590 nm, respectivamente.

4.1.8.2.  Ensayo de actividad metabdlica celular

Para evaluar la actividad metabdlica de las ahMSCs en los dias 1, 3, 7 y 14
después de la siembra, se utilizo AlamarBlue® siguiendo las instrucciones del fa-
bricante. En este ensayo, sdlo se evalud la actividad metabolica 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 midio la fluorescencia con un espectrofotémetro UV-Vis Synergy MX
(Bio Tek Instruments Inc., Winooski, VT, EE. UU.) a longitudes de onda de excita-
cién y emision de 530 y 590 nm, respectivamente.
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4.1.9. Ensayos de diferenciacion osteoblastica

4.19.1.  Cuantificacién de la actividad fosfatasa alcalina (ALP)

La actividad fosfatasa alcalina (ALP) de las ahMSCs se evaluo 7 y 14 dias tras
la siembra utilizando un kit de deteccién 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 x 10* células (por muestra) para para cuantificar
la hidrdlisis de p-nitrofenilfosfato en fosfato y p-nitrofenol, siguiendo las recomen-
daciones del fabricante. Esta reaccion produce un subproducto de color amarillo
que es proporcional a la cantidad de ALP presente en la reaccion. En cada periodo
de estudio, se midi6 la absorbancia a una longitud de onda de 405 nm en un espec-
trofotometro ultravioleta-visible (UV-Vis) Synergy MX (Bio Tek Instruments Inc.,
Winooski, VT, EE. UU.).

4.19.2.  Mineralizacién in vitro: Tincién con Solucion Rojo Alizarina (ARS)

La mineralizacion in vitro se evalué mediante la union especifica de la tincién
Rojo Alizarina S (ARS) a los depdsitos de calcio a los dias 7 y 14 después la siembra
utilizando un kit de ensayo de osteogénesis (#ECMS815; Millipore, Billerica, MA,
EE. UU.). En cada periodo del estudio, las ahMSCs se tifieron con ARS y se visuali-
zaron con un microscopio dptico (Motic AE2000, Shimadzu Corp., Kyoto, Japén).
A continuacién, para cuantificar la mineralizaciéon de la matriz, se trataron las
muestras siguiendo las instrucciones del fabricante y se midio la densidad dptica
(DO) a 405 nm en un espectrofotéometro ultravioleta-visible (UV-Vis) Synergy MX
(Bio Tek Instruments Inc., Winooski, VT, EE. UU.).

4.19.3.  Expresion de los marcadores de superficie en las células sembradas en
contacto indirecto con los scaffolds: Clusters de Diferenciacion (CD)

Para caracterizar las ahMSCs, se realizd la cuantificacion de los marcadores
de superficie celular CD73, CD90, CD105 mediante citometria 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, Paises Bajos) y se recogieron, utilizando 2 x 105 células para cada condi-

cion experimental. A continuacion, las células se lavaron con PBS y se marcaron
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con un kit de fenotipado de MSC (n® 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. Ademas, se utilizé como control un tubo
de ensayo que contenia células marcadas con el isotipo del cdctel. Para comprobar
la viabilidad celular, se ahadieron 100 pL del tampdn de union (1:10 en H20), 5 uL
del anticuerpo Annexin V y 5 uL 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 uL de PBS
EDTA, excepto el tubo de Annexin V, que se lavé con un tampon de union. A con-
tinuacion, se centrifugaron los tubos (300 g, 10 min, 4 °C) y se descart6 el sobrena-
dante. Finalmente, el pellet marcado se resuspendi6 con 500 uL. de PBS/EDTA vy las

muestras se analizaron por citometria de flujo.

4.1.9.4.  Expresion génica del proceso de osteogénesis: Ensayo cuantitativo de la
reaccion en cadena de la polimerasa (QRT-PCR)

El ensayo qRT-PCR se realizo para cuantificar la expresion génica de la fos-
fatasa alcalina (ALPL), del colageno tipo I (COL1A1), del factor de transcripcién 2
relacionado con el runt (RUNX2), la osteocalcina (BGLAP), la sialoproteina de
union a integrina (IBSP), la osteonectina (SPARC) y la osteopontina (SPP1). E1 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 transcripcion inversa del ARNm con un kit de sintesis de
ADNCc iScript (Bio-Rad). La PCR cuantitativa se realiz6 con SYBR Premix ExTaq
(Takara) en QuantStudio 5 (Applied Biosystems). Los cebadores especificos 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 cuantificacion relativa mediante el método 2ACt normalizando a glice-
raldehido-3-fosfato deshidrogenasa (GAPDH) e hipoxantina fosforribosiltransfe-
rasa 1 (HPRT1) (Qiagen, Hilden, Alemania).
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4.1.10. Estadistica

Todos los datos se representan como la media + desviacion estandar. La sig-
nificacion estadistica se determind mediante un ANOVA de dos vias utilizando el
software GraphPrism 9.0.1 (GraphPad Software Inc., San Diego, CA, EE.UU.) en su
version para Windows. Las comparaciones entre grupos se evaluaron con pruebas

t, siendo el nivel de significacion p <0,05.

4.2. EVALUACION DE LA ACTIVIDAD ANTIMICROBIANA IN VITRO FRENTE A STAPHYLO-
COCCUS AUREUS Y EPIDERMIDIS DE UN NOVEDOSO SISTEMA DE LIBERACION DE
FARMACOS DEGRADABLE IMPRESO EN 3D BASADO EN POLICAPROLACTONA/QUI-
TOSANO/VANCOMICINA. ESTUDIO PRECLINICO

Las infecciones 6seas, como la osteomielitis, siguen suponiendo una tarea
compleja en el campo de la cirugia dsea debido a su elevada tasa de mortalidad y
morbilidad (136). Las especies que causan con mayor frecuencia infecciones del le-
cho quirtrgico 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 vias: (i) de
forma enddgena, a través de la sangre o procedentes de otra fuente de infeccion
cercana o lejana (osteomielitis hematdgena); y (ii) de forma exdgena, a través de la
inoculacion directa o la contaminacién de un traumatismo abierto o a causa de pro-
cedimientos posquirtrgicos (138).

El tratamiento tradicional de la osteomielitis cronica incluye la reseccion ex-
tensa del tejido infectado, la reparacion del defecto 6seo y la administracion sisté-
mica (intravenosa) y local de antibioticos durante largos periodos de tiempo (36,
37) (Figura 31A). En casos mas especificos, como las infecciones asociadas a la im-
plantacion de materiales protésicos (protesis de cadera, rodilla y hombro) o mate-
riales de osteosintesis para estabilizacion 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 normalizacién de los
parametros bioquimicos, y realizar la cirugia de reconstruccion osteoarticular que

requiera el caso (36).
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Figura 31. Representacion esquemdtica de las estrategias actuales de tratamiento antibidtico utilizadas para
controlar las infecciones dseas. Esferas azules: antibidticos, A: via intravenosa, B: implantacion de un sistema
de liberacion de farmacos (SLF) consistente en un scaffold cargado con antibidticos.

Otra estrategia para el tratamiento local de las infecciones dseas cronicas se
ha basado en la administracion de antibidticos mediante la implantacion de siste-
mas de liberacién de farmacos (SLF) en el lugar de la infeccion (Figura 31B). Uno
de los SLF maés utilizados para el tratamiento de la osteomielitis han sido las perlas
de polimetilmetacrilato (PMMA) cargadas con antibioticos (139, 140). E1 PMMA,
también denominado cemento dseo acrilico, es un material no reabsorbible que ac-
tua liberando lentamente antibidticos (generalmente gentamicina y vancomicina) a
lo largo del tiempo, lo que puede ayudar a erradicar las bacterias causantes de la
infeccion (141, 142). A pesar de haberse utilizado durante décadas en la practica
clinica, las perlas de PMMA distan mucho de ser un portador ideal de antibidticos.
Esto se debe a que la no degradabilidad de este biomaterial hace necesaria una se-
gunda intervencion quirurgica para retirar las perlas 2 o 3 semanas después de su
implantacion (143).

La vancomicina (Van) es el antibiotico mas utilizado en el tratamiento de in-
fecciones en cirugia de artroplastia y osteomielitis crénica de cualquier etiologia
(142). Este antibiotico glucopéptido actuia principalmente como inhibidor de la sin-
tesis de la pared celular en organismos susceptibles. Se une de forma rdpida e
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irreversible a la pared celular de las bacterias susceptibles, inhibiendo la sintesis de
peptidoglicano, que forma la estructura de la pared celular (144, 145).

La policaprolactona (PCL) es un polimero sintético que se ha utilizado habi-
tualmente en aplicaciones de impresion 3D como componente de andamiaje para
la reconstruccion de hueso y cartilago (146-148). Entre sus principales ventajas se
encuentran su biocompatibilidad, biodegradabilidad, sus buenas propiedades me-
canicas y su baja temperatura de fusion (=60 °C), lo que la hace mas versatil que
otros polimeros sintéticos utilizados para aplicaciones de impresion 3D (149). Sin
embargo, las temperaturas de impresion 3D utilizadas para fabricar scaffolds bien
definidos con arquitectura controlada se sitian 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 impresion (150, 151). Por otro lado, la PCL carece
de sitios de union especificos para las células que faciliten la integracion 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 modificacion
de la superficie mediante tratamiento con hidréxido de sodio (NaOH), o mediante
su combinacion con otros materiales de origen natural (hidrogeles) o sintético para
crear scaffolds hibridos 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, farma-
cos, factores de crecimiento u otras moléculas bioactivas (156, 157). Entre los hidro-
geles de origen natural se encuentran principalmente el colageno, el quitosano, el
alginato, la fibroina de seda, la gelatina, la celulosa, el acido hialurdnico y los hi-

drogeles derivados de tejidos descelularizados (158).

El quitosano (CS) es un polimero semicristalino de origen natural que se ob-
tiene por desacetilacion parcial de la quitina en condiciones alcalinas (159). Es uno
de los materiales mas 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 tamafo, baja resistencia a la traccién, y malas propiedades me-
canicas en condiciones fisioldgicas, lo que limita su utilizacidon posterior en estudios

in vivo (162, 163). Por este motivo, se han combinado con polimeros curables como
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la policaprolactona (PCL) y el &cido polilactico (PLA), que proporcionan a los sca-
tfolds un soporte con propiedades mecanicas mejoradas (164, 165).

La fabricacién de materiales hibridos que combinan polimeros naturales y
sintéticos es un enfoque muy prometedor para crear nuevos scaffolds que combi-
nen las ventajas intrinsecas de ambos materiales y cumplan varios requisitos, como
la actividad biologica, la resistencia mecanica, la facilidad de fabricacion y la de-
gradacion controlada (166). En este trabajo, nos centramos en la fabricacion de un
novedoso scaffold hibrido 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. Ademads, proponemos un método novedoso para mejorar la adhesion
de polimeros hidrofdbicos (como la PCL) a hidrogeles mediante dos tratamientos
diferentes con plasma frio. Los scaffolds obtenidos combinan la biocompatibilidad
natural, la biodegradabilidad y las propiedades antibacterianas del CS con las ex-
celentes propiedades mecanicas de la PCL. Las propiedades morfoldgicas de los
scaffolds se caracterizaron mediante microscopia dptica (MO) y electrdnica de ba-
rrido (MEB), mostrando que el hidrogel de CS/Van recubria con éxito la matriz de
PCL de forma homogénea tras el tratamiento con plasma. Por otro lado, se com-
probo la eficacia antibacteriana de los scaffolds frente a S. aureus y S. epidermidis, y
se estudio la liberacion de vancomicina en diferentes periodos de tiempo mediante
cromatografia liquida de alto rendimiento (HPCL). Por ultimo, evaluamos los po-
sibles efectos adversos sistémicos de los scaffolds a nivel celular analizando la via-
bilidad, proliferacion y diferenciacion de una poblacion de células madre mesen-

quimales humanas adultas (#hMSCs) derivadas de médula dsea.

4.2.1. Fabricacion de scaffolds porosos de PCL/CS cargados con vancomicina

4.2.1.1.  Diseiio y fabricacion de scaffolds de PCL impresos en 3D con porosidad
controlada mediante el método FDM

Los scaffolds se disefiaron con el software REGEMAT 3D Designer v1.4.4y
se fabricaron utilizando una bioimpresora REGEMAT 3D Bio V1® (REG4Life, RE-
GEMAT 3D, Granada, Espana) equipada con una cama de cristal y un extrusor de
termoplastico con una boquilla de 0,4 mm de didmetro. Los scaffolds se disefiaron
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con los siguientes parametros: tamario del scaffold 1,50 x 20 x 20 mm (alto, ancho,
largo), tamario de poro 200 pum, altura de capa 0,25 mm, perimetros 0, niimero de capas
solidas inferiores/superiores 0, patron 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 utiliz6 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 (didmetro, altura) (Figura 32A) (150). Ademas, se imprimieron sca-
tfolds de PCL no porosos (sdlidos) 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 bioldgicos y microbioldgicos, y los scaffolds soli-
dos solo se utilizaron para evaluar el efecto del tratamiento con plasma frio sobre
la adhesion del hidrogel CS/Van a la matriz de PCL (ensayo de humectabilidad),

ya que se observo que la porosidad interferia en los resultados del experimento.

Figura 32. Micrografias de (A) scaffolds porosos y (B) solidos de PCL impresos con la bioimpresora REGEMAT
3D Bio V1°.
4.2.1.2.  Preparacion de hidrogeles de quitosano cargados con vancomicina

Los hidrogeles de quitosano se prepararon disolviendo CS de bajo peso mo-
lecular a una concentracion del 4% (p/v) en agua desmineralizada con acido acético
al 1,5% (v/v). Las soluciones se agitaron mecdnicamente durante 24 h (250 rpm) y
se anadio 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.  Preparacion de los scaffolds hibridos

Los scaffolds de PCL impresos en 3D se recubrieron por inmersion (dip coa-
ting) en el hidrogel de CS y se dejaron secar durante la noche. A continuacion, los
scaffolds se neutralizaron en una soluciéon de NaOH 1 M durante 2 horas y se en-
juagaron tres veces con agua destilada para eliminar los acidos residuales. Todo el
proceso se realizd en una cabina de flujo laminar para evitar la contaminacion de

las muestras.

Los ensayos preliminares demostraron que el recubrimiento de CS permane-
cia firmemente adherido a los scaffolds porosos de PCL, ya que quedaba atrapado
entre las fibras impresas. Sin embargo, no fue asi en el caso de los scaffolds sélidos
de PCL, que repelieron el recubrimiento de CS, como se observa en la Figura 33C.
Esto podria deberse al hecho de que el PCL es un polimero hidréfobo, lo que difi-

culta su adhesion a hidrogeles con mas de un 90% de contenido en agua.

Recientemente, se han utilizado tratamientos con plasma para reducir la hi-
drofobicidad de la superficie de los polimeros mediante la formacién de especies
reactivas de oxigeno (ROS) (167). Estas ROS recién formadas generan grupos hi-
drofilicos (hidroxilo o carboxilicos) en la superficie del polimero 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 tecnologias diferentes de
plasma sobre la superficie de los scaffolds solidos de PCL: (i) un dispositivo casero
de plasma frio a presion 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 tecnologia se basa
en un componente piezocerdmico y un circuito impulsor que le permite generar
plasma atmosférico frio. 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 distribucion homogénea.
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Figura 33. Tratamientos con plasma aplicados sobre los scaffolds solidos de PCL. (A) Dispositivo casero de
plasma atmosférico frio alimentado con helio, (B) Dispositivo casero con generador de plasma piezoeléctrico.
Imdgenes de microscopia dptica de (C) scaffold de PCL sélido (sin tratar) recubierto con el hidrogel de CS, (D)
scaffold de PCL sdlido recubierto con el hidrogel CS después de haber sido expuesto al plasma frio durante 30 s.

Para determinar la cantidad de CS adherido a los scaffolds, se comparé 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 analitica,
se observé 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. Caracterizacion de los scaffolds impresos en 3D

4.2.2.1.  Caracterizacion morfolégica de los scaffolds impresos en 3D

La caracterizacion morfologica de los scaffolds impresos en 3D se realizé me-
diante una cdmara digital acoplada a un estereomicroscopio. La morfologia de la
superficie de los scaffolds se examind mediante microscopia electrénica de barrido
(MEB; modelo JEOL-6100, JEOL Ltd., Tokio, Japén). 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 micrografias MEB con aumen-
tos de x20 y x45 bajo un voltaje de aceleracion 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 angulo de contacto (AC) estatico con el agua se realizaron
en un analizador de forma de gota (DSA100S KRUSS GmbH) para evaluar el efecto
del tratamiento con plasma frio sobre la hidrofobicidad de la PCL. El volumen de
la gota de agua se fijo en 1 uL y la velocidad de depdsito en 2,67 uL/s. Brevemente,
los scaffolds solidos de PCL (n = 3) se trataron con un dispositivo casero de plasma
atmosférico frio 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 medicion se realiz¢ por triplicado en tres

scaffolds distintos para una mejor significacion estadistica.

4.2.2.3.  Cinética de degradacion in vitro

La degradacion de los scaffolds se evalu6 in vitro midiendo la pérdida de peso
de los scaffolds a 1, 3, 7, 14, 21 y 28 dias. Brevemente, se pesaron los scaffolds de
PCL/CS/Van (W, peso inicial) y posteriormente se sumergieron en tubos eppen-
dorf que contenian 1 mL de medio de crecimiento completo (DMEM). Después, los
scaffolds se incubaron a 37 °C, en una atmosfera con 5% de CO:y 95% de HR. En
los diferentes periodos de estudio, los scaffolds se recuperaron del medio, se lim-
piaron ligeramente con papel de filtro y se volvieron a pesar (W4, peso final). La
pérdida de peso (WL) se calcul6 aplicando la siguiente ecuacion (171):

WL% = [(Wy — W4)/W,] x 100 Ecuacion (3)

donde Wo y Wa indican el peso del scaffold antes y después del tiempo de

inmersion estipulado, respectivamente.

4.2.3. Ensayo de absorcion de agua

La absorcién de agua por parte de los scaffolds de PCL/CS/Van se evalud
utilizando soluciones de tampdn 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 absorcion de agua se calculd utilizando la siguiente ecuacion (172):

Absorcion de agua (%) = [(Wr — W,)/W,] x100  Ecuacion (4)

donde Wr es el peso de los scaffolds a tiempo t, y Wo es el peso inicial de los
scaffolds en seco.

4.2.4. Cuantificacion de la liberacion de vancomicina

Los scaffolds de CS cargados con vancomicina se sumergieron en tubos ep-
pendorf de 1,5 mL que contenian 1 mL de tampdn fosfato salino (PBS, pH 7,4) a 37
°Cen la oscuridad. A distintos periodos de estudio (1h,3h,6h,24h,48h,72h, 7
d y 14 d), se recolecto el PBS para cuantificar el contenido en vancomicina, y los
eppendorf se rellenaron con PBS nuevo hasta la siguiente medida. La concentracion
de Van se midié mediante cromatografia liquida 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 um, Avantor®, Pensilvania, EE. UU.). El andlisis se
realizo en condiciones isocraticas (0,8 mL/min) con 89% de fosfato de amonio 0,5
M y 11% de acetonitrilo como fase movil. Antes de realizar las mediciones, se
realizo una curva de calibracién de Van en PBS midiendo los valores de absorban-
cia de soluciones madre de Van de 100 a 0,5 pg/mL a 282 nm (rango lineal de 12,4
a0,5 ug/mL; R2 > 0,998).

4.2.,5. Evaluacion 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 aerdbicas 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 mas de 3 meses. El cultivo de trabajo se prepard diariamente transfi-
riendo una colonia de TSA a 10 mL de TSB y se incub6 durante 24 h a 35 °C.
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4.2.52.  Meétodo de difusién 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-
bicion. Primero, se prepard una suspension 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 alicuotas de 100 puL de la suspension bacte-

riana a placas multipocillos de 6,0 mm de didmetro que contenian 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 didmetro de los halos de inhibicion se determin¢ utilizando una regla a

las 24 h y 48 h. Todos los ensayos fueron realizados por triplicado.

4.2.6. Ensayos bioldgicos

4.2.6.1.  Aislamiento, purificacién, caracterizacion y cultivo de células madre
mesenquimales derivadas de la médula 6sea humana adulta (ahMSCs)

Las ahMSCs multipotentes se aislaron de la médula dsea como se ha descrito
anteriormente (para encontrar informacién adicional relacionada con la metodolo-
gia aplicada, el aislamiento celular, el cultivo y la expansion de ahMSCs, puede
consultar publicaciones anteriores (133, 173)). Brevemente, se aspiré médula osea
de la cresta iliaca de tres pacientes voluntarios mediante puncion directa. Después,
el aspirado de médula dsea se transfirié a bolsas que contenian heparina. La frac-
cién de células mononucleares se obtuvo utilizando medios de gradiente de densi-
dad de Ficoll y un sistema SEPAXTM S5-100 cerrado y automatizado de lavado de
células (Biosafe, Eysines, Suiza). Después de estimar la viabilidad celular con la
tincidn azul tripan (#T8154; Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, EE. UU.), las células
se sembraron en placas a una densidad de 3,75 x 10° ml en frascos de cultivo de 75
cm? (Sarstedt, Niimbrecht, Alemania) que contenian 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, Paises Bajos), al que se
anadieron un 10% (v/v) de SBF inactivado (#F7524, Sigma- Aldrich, Saint Louis,
MO, EE. UU.) y antibioticos de rutina como penicilina y estreptomicina (100 U mL-
1 de penicilina y 100 pg mL* de estreptomicina) (#P4333, Sigma-Aldrich, Saint
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Louis, MO, EE. UU.) antes de incubar las células en condiciones estandar de nor-
moxia (21% Oz), a 37 °C y 5% COs. Se utilizaron ahMSCs en los pases 3-5 (P3-5) para

los experimentos in vitro.

Todos los ensayos bioldgicos cumplieron plenamente con la normativa esta-
blecida y el protocolo experimental fue revisado y aprobado por el Comité de Etica
Institucional de la UCAM-Universidad Catdlica de Murcia (Autorizado n®
CE051904) Comité de Etica de la UCAM (CE n? 052114/05.28.2222).

4.2.6.2.  Perfiles inmunofenotipicos de cultivos ahMSCs

Las ahMSCs aisladas fueron caracterizadas mediante la cuantificacion de los
marcadores de superficie celular (CD73, CD90, CD105) y hematopoyéticos (CD34,
CD45) por citometria 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 tripsinizacion 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 athMSCs (datos no mostrados).

4.2.6.3. Métodos de siembra celular

Para los ensayos de viabilidad celular, proliferacion y diferenciacion osteogé-
nica, se sembraron ahMSCs en el fondo de placas de 24 pocillos a una densidad de
10x10° células cm™?, y los scaffolds de PCL/CS/Van se colocaron en insertos de 0,4
um (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 proliferacion celular

4.2.7.1.  Ensayo de citotoxicidad in vitro

La viabilidad celular de las ahMSCs se evalu¢ utilizando un kit de deteccién
de citotoxicidad LDH (n.© 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 concentracion celular 6ptima para la linea celular utilizada, ya
que diferentes tipos de células pueden contener diferentes cantidades de LDH. Ge-
neralmente, debemos elegir la concentracion en la cual la diferencia entre el control
negativo y positivo es maxima. Para nuestro cultivo de ahMSCs, encontramos que
la concentracion de células dptima a utilizar para el experimento fue 3 x 10 célu-

las/pocillo para placas de 24 pocillos (Figura 34).
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Figura 34. Determinacion de la concentracion éptima 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 ariadié medio de cultivo para determinar la liberacion espontdnea de LDH (Samples) y medio de cultivo que
contenia Triton X-100 al 1% para determinar la liberacion mdxima de LDH (Positive control).

24 h después de sembrar las ahMSCs en las placas de 24 pocillos, el medio de
cultivo se reemplazé por un nuevo medio que contenia FBS al 1% para eliminar la
liberacion de LDH espontadnea de las células durante el paso de incubacion. Des-
pués, los scaffolds de PCL/CS/Van se colocaron en contacto indirecto con las células
utilizando insertos de 0,4 pum y se evalud la actividad LDH a las 24 y 72 h. Las
células que crecieron en TCPS (sin material) se usaron como control negativo (libe-
racién espontanea de LDH) y las células cultivadas con el medio que contenia la

solucion de Triton X-100 al 1 % se usaron como control positivo (liberacion maxima
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de LDH). A los distintos periodos de estudio se transfirieron alicuotas de 100 uL
de cada pocillo a una placa de 96 pocillos de fondo plano 6pticamente transparente,
seguido de la adicién de 100 pL de la mezcla de reaccion. Después de 30 minutos
de incubacién a temperatura ambiente, la absorbancia se ley¢ directamente en un

lector de placas Spectramax iD3 (Molecular Devices, EE. UU.) a 490 nm.

4.2.8. Ensayo de actividad metabdlica celular

La actividad metabolica celular de las ahMSCs cultivadas en presencia de los
scaffolds de PCL/CS cargados con diferentes concentraciones de Van se evalud uti-
lizando el ensayo AlamarBlue® (¥{DAL1100, Invitrogen, Carlsbad, CA, EE. UU.) en
los dias 1, 3, 7 y 14 tras de la siembra. Se utilizaron como control células crecieron
en TCPS (sin los materiales). Brevemente, a diferentes periodos de estudio, los in-
sertos que contenian scaffolds de PCL/CS/Van se retiraron temporalmente (antes
de la etapa de incubacidn) y se afiadio a cada pocillo medio nuevo (1 mL) que con-
tenia reactivo AlamarBlue® al 10 % (v/v). Luego, la placa se incubo en la oscuridad
(envuelta con papel de aluminio) a 37 °C en una atmosfera de 5% de CO2 con 95%
de HR durante 4 h. Finalmente, se transfirieron alicuotas de 150 ul de cada pocillo
auna placa de 96 pocillos de paredes negras y se midio la fluorescencia en un lector
de placas Spectramax iD3 (Molecular Devices, EE. UU.) a longitudes de onda de

excitacion y emision de 530 y 590 nm, respectivamente.

4.2.9. Ensayos de diferenciacion osteoblastica

4.29.1.  Actividad fosfatasa alcalina (ALP)

La actividad ALP de las ahMSCs se evalud a los 7 y 14 dias después de sem-
brar las células en contacto indirecto con scaffolds de PCL, PCL/CS y PCL/CS/10%
Van usando un kit de cuantificacion de la fosfatasa alcalina (#SCR004, Merck Milli-
pore, Billerica, MA, EE. UU.). En cada periodo de estudio, se despegaron las células
y se tomaron alicuotas de 1,5 x 10* células (por muestra) siguiendo las recomenda-
ciones del fabricante para tratarlas con 100 uL de p-nitrofenilfosfato (p-NPP). Tras
20 minutos de incubacion a temperatura ambiente, la reaccion catalitica (p-NPP —

fosfato + p-nitrofenol) produce un subproducto de color amarillo proporcional a la
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cantidad de ALP presente en la reaccion. Finalmente, la absorbancia se midi6 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 mineralizacion in vitro

La mineralizacion in vitro se evalud utilizando un kit de ensayo de osteogé-
nesis (#ECMS815; Millipore, Billerica, MA, EE. UU.) 21 dias 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 formaldehido al 10%, se tifie-
ron con solucion de tincién Rojo de Alizarina y se visualizaron utilizando un mi-
croscopio Optico (Axio Vert.Al, ZEISS, Alemania) acoplado a una cdmara digital
(Axiocam 305 color, ZEISS, Alemania). Finalmente, las muestras se trataron si-
guiendo el protocolo del fabricante para cuantificar la mineralizacion de la matriz
y se midi6 la densidad optica (OD) en un lector de placas Spectramax iD3 (Mole-
cular Devices, EE. UU.) a 405 nm.

4.2.10. Estadistica

Todos los datos se representaron como media + desviacion estandar (n=3). La
significacion estadistica se determind mediante un ANOVA de dos vias utilizando
el software GraphPrism 8.0.1 (GraphPad Software Inc., CA, EE. UU.) para Win-
dows. La comparacion entre grupos se evalud con la prueba t, siendo el nivel de

significancia p <0,05.
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V - RESULTADOS Y DISCUSION

En este apartado quedan descritos de modo individualizado los Resultados
obtenidos en los dos estudios, asi como la Discusion de los mismos.

5.1. ESTUDIO SOBRE LAS MODIFICACIONES DE LA EXPRESION GENICA EN EL PROCESO DE
DIFERENCIACION OSTEOBLASTICA DE CELULAS MADRE MESENQUIMALES HUMA-
NAS MULTIPOTENTES DERIVADAS DE LA MEDULA OSEA INDUCIDAS POR UN NOVE-
DOSO MATERIAL POROSO DE GRADO MEDICO IMPRESO EN 3D A BASE DE POLICAPRO-
LACTONA Y BETA-FOSFATO TRICALCICO

5.1.1. Disefio del estudio

El primer paso del presente estudio fue la fabricacion, mediante impresion
3D, de scaffolds porosos compuestos de policaprolactona (PCL) y B-fosfato trical-
cico (PCL/B-TCP). Posteriormente, se realizd una caracterizacion detallada de su

estructura y propiedades.

Ty Wz T, Ty T
Seeding 24h 72h 7d 14d
Growth medium
Pre-incubation stage
Osteogenic medium
AB AB AB AB
ALP ALP
AR AR
QRT-PCR FC
qRT-PCR

Three experimental groups

PR 1) Cells growing on polystyrene (TCPS)

N 2)Plate containing PCL scaffolds

,.\‘ 3) Plate containing PCL/B-TCP scaffolds

Figura 35. Representacion esquemdtica del diserio del estudio, que incluye la planificacion de los experimentos
realizados. AB: ensayo AlamarBlue; ALP: fosfatasa alcalina; AR: tincion con Rojo Alizarina; FC: citometria de
flujo; gRT-PCR: reaccién 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/B-TCP. Por ultimo, se evalu6 el comportamiento biologico in vitro utili-
zando un cultivo de ahMSCs. Todos los ensayos bioldgicos se llevaron a cabo de

acuerdo con una planificacion previamente establecida (Figura 35).

5.1.2. Composicion y caracterizacion del material

5.1.2.1.  Caracterizacién morfoldgica y microandlisis de los filamentos com-

puestos y de los scaffolds impresos en 3D

La morfologia y el didmetro de los filamentos nativos de PCL y de los fila-
mentos compuestos de PCL/B-TCP, se examinaron y caracterizaron antes de ali-
mentar el extrusor la bioimpresora 3D. Como puede observarse en las micrografias
MEB, los filamentos de PCL nativos muestran una superficie lisa y homogénea,
mientras que los filamentos de PCL/B-TCP muestran una superficie microgranu-
lada heterogénea debido a la presencia de microparticulas de -TCP. Asimismo, el
recubrimiento de 3-TCP produjo un ligero aumento del diametro del filamento de
1,77 a 1,93 mm. Ademas, se realizd un analisis EDX de los filamentos recubiertos
para comprobar la presencia de elementos como el fosforo y el calcio, obteniéndose

un 33,5% y un 66,5% del peso total, respectivamente.

La Figura 36 A-D muestra imdgenes tipicas de microscopia optica no polari-
zada de los scaffolds de PCL (Figura 36A,B) y PCL/B-TCP (Figura 36C,D) impresos
en 3D. Estos presentan una forma de disco con un didmetro de 8 mm y una altura
de 1,5 mm. Como se observa en las microscopias ampliadas, las fibras impresas
muestran una estructura ordenada, adoptando una distribucion 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 morfologia trian-
gular con una porosidad media de 200 pm. También observamos claramente mi-
croparticulas de TCP distribuidas aleatoriamente por todo el scaffold de PCL/(3-
TCP (Figura 36C,D). Por ultimo, se realizé el microanadlisis por dispersion de ener-
gia de rayos X (MEB-EDX) para verificar la presencia de la fraccion mineral de TCP.
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Seguin nuestros analisis, obtuvimos una proporcién del 32,25% y del 67,75% del

peso total de elementos de fosforo y calcio, respectivamente (Figura 36E,F).
B

Figura 36. Imdgenes de los scaffolds de (A,B) PCL y (C,D) PCL/B-TCP tomadas con un estereomicroscopio a
diferentes aumentos. Las microparticulas p-TCP se tifieron con nigrosina para poder ser contrastadas con mayor
claridad. (E) Micrografia adquirida con MEB que muestra una ampliacion del scaffold de PCL/B-TCP y (F) su
correspondiente espectro EDX. La zona analizada aparece resaltada con un cuadrado amarillo.

5.1.3. Caracterizacion de la estructura porosa mediante uCT

La impresion 3D es una tecnologia que ha emergido como una potente herra-
mienta en el campo de la Ingenieria 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 liofilizacion
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(177), el espumado con gas (178) o la deposicion de fibras (179), la impresion 3D
permite un mayor control de la geometria interna y externa del scaffold. Parame-
tros como el tamafio de poro, la conectividad entre los poros y la porosidad total,
desempenian un papel importante en el transporte de fluidos bioldgicos, oxigeno,
nutrientes y células desde el entorno hasta las partes internas del scaffold, promo-

viendo el crecimiento tisular (77).

A

Figura 37. Reconstruccion 3D de los scaffolds de PCL y PCL/B-TCP (vista superior: (A,B); lateral: (C,D); e
inferior: (E,F)). En las imdgenes (B,D,F), la PCL se muestra con un 80% de transparencia para permitir la
observacion de las particulas de p-TCP, que se muestran en amarillo.



CAPITULO V — RESULTADOS Y DISCUSION 115

La reconstruccion 3D de las imagenes provenientes de la microtomografia
computarizada de seis scaffolds seleccionados al azar (n =3 por muestra) no mostro
diferencias estadisticamente significativas entre el volumen de los scaffolds de PCL
y de PCL/B-TCP (Figura 37). Segtin los datos arrojados por las reconstrucciones 3D,
ambos tipos de scaffold tenian un volumen medio (Vs) de 31 + 1 mm?, lo que se
corresponde a una porosidad global de 0,59 + 0,10 en comparacion con el volumen

tedrico (Vr=75,4 mm?) de un disco de 8 x 1,5 mm (didmetro, altura).

Para obtener scaffolds con porosidad abierta e interconectada, se utilizo 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. Ademas, seleccionamos un patron de relleno triangular, que da lugar a una

red de poros interconectados.

Por ultimo, el renderizado 3D de los scaffolds de PCL/B-TCP (Figura 37B, D,
F) mostré una distribucion aleatoria de las microparticulas de B-TCP en todo el

volumen del scaffold, como se indica en la seccion anterior (Figura 36D).

5.1.4. Influencia de la composicion del scaffold

5.14.1.  Adhesion de proteinas: Ensayo con Azul Brillante de Coomassie

La tincion de Coomassie es uno de los ensayos mas utilizados para la cuanti-
ficacion de proteinas. Esto se debe a que es un procedimiento sencillo que propor-
ciona una deteccion fiable de la presencia de la mayoria de las proteinas. Ademas,
es bien sabido que el contacto de un cuerpo vivo con un material induce la absor-
cién de una monocapa proteica en su superficie, dependiendo de la naturaleza del
material, creando una interfaz donde se adsorben otras proteinas y células (180).
Esta capa proteica favorece que los receptores de adhesion 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). Ademas, la porosidad general, el tamano, la distribucién de los poros y el
tamario de las particulas son factores que también influyen en el grado de adsorcion
de las proteinas. Asi, la existencia de poros aumenta en gran medida la superficie

de los materiales y potencia la adsorcion de proteinas. En este contexto, Zhu et al.



116 IVAN LOPEZ GONZALEZ

(182) demostraron que la cantidad de proteinas totales adsorbidas por la ceramica
porosa Ca-P bifasica (BCP) (HA/TCP 14 7:3) era superior a la de la BCP densa.
Ademas, una vez que las células se han adherido, comienzan los procesos de sinte-
sis y liberacion de las moléculas constituyentes de la MEx como la osteopontina
(OPN)), el colageno tipo I (COL1A1) y las proteinas morfogenéticas dseas (BMPs),
entre otros reguladores de la osteogénesis (181, 183). En otras palabras, las protei-
nas adsorbidas inicialmente en la superficie y procedentes de los fluidos propor-

cionan un sustrato temporal para la adhesion celular.

En nuestro estudio, el ensayo con Azul Brillante de Coomassie demostrd que
tanto los scaffolds de PCL como los de PCL/B-TCP eran capaces de absorber pro-
teinas 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-
cion 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 comparacion con los de PCL/B-TCP después de la etapa de
lavado. Esto ultimo podria deberse a la presencia de microparticulas de 3-TCP, que
habrian modificado ligeramente la naturaleza hidrofdbica de la superficie de la

PCL, haciéndola mas hidrofilica, facilitando asi la adhesion de proteinas.

1) Native scaffolds
2) 45’ Coomassie, Washing

3) 30’ SBF, 45’ Coomassie, Washing

Figura 38. Ensayo con Azul Brillante de Coomassie realizado en los scaffolds de PCL (fila superior) y PCL/B-
TCP (fila inferior) tras la no inmersion en SBF (2A,B) y la inmersién en SBF durante 30 minutos (3A,B). Se
tomaron como control dos scaffolds sin tefiir (1A,B).
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5.14.2.  Cinética de degradacion in vitro

La cinética de degradacion de los polimeros utilizados para la fabricacion de
composites de grado médico es de vital importancia. De hecho, suele ser deseable
que la biodegradacion del polimero se produzca de forma proporcional a la rege-
neracion tisular. Normalmente, la degradacion se evaltia mediante la inmersion del
scaffold en una solucion tamponada (como DMEM comercial o soluciones caseras
de Fluido Corporal Simulado (SBF, Simulated Body Fluid)) durante periodos que van
desde varios dias hasta meses. La pérdida de peso de un scaffold esta directamente
relacionada con el proceso de degradaciéon del polimero. En nuestro estudio, su-
mergimos los scaffolds de PCL y PCL/B-TCP a 37 °C en una soluciéon de SBF du-
rante 3, 7, 14, 21 y 28 dias. En cada periodo de estudio, se calculd el porcentaje de
pérdida de peso de los scaffolds utilizando la Ecuaciéon 2 (184-186). Como era de
esperar, en los periodos de tiempo estudiados, la degradacion de la PCL fue inferior
al 1%, incluso para los expuestos durante 28 dias (datos no mostrados). Estos resul-
tados son los que cabria 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 inmersion
en SBF de 90 dias. A pesar de que no estudiamos la degradacion del 3-TCP, cabe
mencionar que la literatura respalda que las bioceramicas de (3-TCP se degradan
relativamente rdpido, siendo capaces de promover simultdneamente la formacién
de hueso nuevo in vivo (188). Ademas, desde un punto de vista fisioldgico, el 3-TCP
se degrada mas rdpidamente que la hidroxiapatita, ya sea via disolucion quimica o
via reabsorcion por mecanismos celulares fagociticos (macrofagos u osteoclastos).

Esto ultimo afectaria directamente al proceso de remodelacion osea (189).

5.1.5. Viabilidad y proliferacion celular

5.1.5.1. Caracterizacion de las ahMSCs

En el presente estudio, se utilizaron células madre mesenquimales humanas
adultas (#hMSCs) multipotentes para evaluar la biocompatibilidad y la actividad
osteogénica de los scaffolds de PCL/B-TCP, debido a su importancia clinica y a su
gran capacidad de diferenciacion osteoblastica (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 lineas celulares (como osteoblastos) bajo condiciones
ambientales favorables (191). Como puede apreciarse en la Tabla 2, se observo una
expresion positiva de los marcadores caracteristicos de las células madre mesen-
quimales, concretamente CD73, CD90, CD105 y CD44, en mas 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. Cuantificacion de la expresion de marcadores (CD) de las ahMSC en los pases 3-4 mediante citometria
de flujo. * Marcadores hematopoyéticos.
Antigeno 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 mds importantes a tener en
cuenta en la fabricacion de scaffolds para ingenieria tisular. En este sentido, tanto
la PCL como el B-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 indicacién inequivoca de su potencial para
causar dafo celular o tisular. La viabilidad celular se evalué mediante el ensayo
AlamarBlue después de sembrar ahMSCs sobre los scaffolds de PCL y PCL/B-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/B-TCP no tuvieron efectos citotoxicos sobre
las ahMSCs. Los valores de viabilidad celular oscilaron entre el 86% y el 114% para
los scaffolds de PCL y PCL/B-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/B-TCP) a las 24 h, y de 101 + 9 (PCL) y 98 + 12 (PCL/$-
TCP) a las 72 h. Por tltimo, cabe destacar que no se observaron diferencias estadis-

ticamente significativas entre los grupos.
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Figura 39. Viabilidad celular mediante el ensayo AlamarBlue tras 24 y 72 h de siembra directa de ahMSCs en
scaffolds de PCL y PCL/B-TCP. Se calculé el porcentaje medio de viabilidad y se normalizé con respecto a la
viabilidad de las células que crecian sobre plistico desnudo (TCP) (control positivo). Las barras representan las

desviaciones estandar de la media.

5.1.53.  Ensayo de actividad metabdlica celular

Los scaffolds basados en policaprolactona han sido ampliamente utilizados
en los tltimos afios para aplicaciones de ingenieria tisular debido a su biocompati-
bilidad, biodegradabilidad, estabilidad estructural y buenas propiedades mecani-
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 hidrofilicas proporcionadas por el recubrimiento con
las microparticulas de 3-TCP basadas en un ensayo preliminar de humectabilidad
utilizando agua destilada (datos no mostrados en este trabajo) pueden favorecer la
adhesion, el crecimiento celular inicial y la diferenciacién, ya que tanto las ahMSCs
como los osteoblastos muestran una mayor afinidad por las superficies hidrofilicas
(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 disefiar este estudio.

La actividad metabolica de las ahMSCs cultivadas sobre los scaffolds de PCL
y PCL/B-TCP se evalué mediante el ensayo AlamarBlue en los dias 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 normalizo con respecto a un control positivo de células creciendo sobre TCPS.
La viabilidad aumenté 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
proliferacion. Cabe destacar que los scaffolds de PCL/B- TCP mostraron una viabi-
lidad inferior a la de los scaffolds de PCL nativo en los primeros periodos (dias 1y
3); sin embargo, ambas tasas de viabilidad fueron similares a los 7 y 14 dias de
estudio, ya fuera con medio de crecimiento (GM) o tras la adiciéon de medio osteo-
génico (OM) al séptimo dia. Como se muestra en el grafico, no se encontraron dife-
rencias significativas entre los scaffolds en los periodos de tiempo estudiados. Sin
embargo, observamos que la adiciéon de OM provocd un ligero aumento de la acti-
vidad metabdlica con respecto a las células sembradas en los scaffolds de PCL/$3-
TCP con GM a los 14 dias.
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Figura 40. Ensayo de actividad metabdlica celular (AlamarBlue) en ahMSCs sembradas sobre los scaffolds de
PCL y PCL/B-TCP a diferentes periodos de estudio. Se calculo el porcentaje medio de viabilidad y se normalizo
con respecto a la viabilidad de células creciendo sobre TCPS (control positivo). Las barras representan las des-
viaciones estdndar con respecto a la media. #Diferencias significativas entre los grupos entre corchetes en los
distintos periodos de tiempo.

5.1.6. Estudios de diferenciacion celular

5.1.6.1.  Actividad Fosfatasa Alcalina (ALP)

La ALP es una enzima hidrolasa responsable de la desfosforilacion de molé-
culas en condiciones alcalinas (pH > 10). Esta presente en todos los tejidos del
cuerpo, especialmente en las células 6seas, y se considera un indicador temprano

de la diferenciacién osteoblastica (200). Como se discute ampliamente en la
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literatura, un ensayo de ALP permite establecer una relacion 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/B-TCP. De los dias 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 aumento significati-
vamente de los dias 7 a 14 con OM. Los valores maximos de actividad ALP se ob-
servaron a los 14 dias en presencia de medio osteogénico (OM) en células sembra-
das en presencia de scaffolds de PCL/B-TCP, lo que revela que las microparticulas
de B-TCP parecen ejercer un impacto sobre el fenotipo osteoblastico y mejoran las
respuestas celulares. De hecho, estudios anteriores han indicado que la adicion de
granulos de 3-TCP a constructos a base de PCL podria mejorar la capacidad de
diferenciacidn osteoblastica de las MSCs 6seas (203). Sin embargo, sigue existiendo
cierta controversia con respecto al periodo de tiempo en el cual la actividad ALP
muestra su maxima actividad. En este contexto, Chen et al. (204) estudiaron la res-
puesta osteoblastica de MSCs sobre scaffolds basados en polimeros de acido hialu-
ronico (HA)/B-TCP. Informaron de un pico maximo bien definido en la actividad
ALP al séptimo dia, seguido de una disminucion, mientras que Jensen et al. (205)
informaron de la actividad ALP maxima tras 14 dias de estudio en compuestos si-

milares basados en polimeros.
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Figura 41. Actividad fosfatasa alcalina de las ahMSCs sembradas en presencia de los scaffolds de PCL y PCL/B-
TCP tras 7 y 14 dias de cultivo. Los resultados se muestran como unidades de densidad dptica (DO). No se
encontraron diferencias significativas en los mismos periodos de tiempo entre los grupos. Las barras representan
las desviaciones estandar 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.  Mineralizacién in vitro. Tincién con Solucion Rojo Alizarina (ARS)

La deposicién de calcio o la mineralizacion in vitro son marcadores tardios de
diferenciacion osteogénica. El calcio depositado puede cuantificarse o tefiirse con
una Solucion Rojo Alizarina (ARS), que muestra una tincion positiva (roja) de los
nodulos mineralizados (206). El efecto osteogénico de los scaffolds fabricados se
verific6 determinando la presencia de depdsitos de calcio en el cultivo celular. Para
ello, la expresion de la coloracion proporcionada por el Rojo Alizarina de ahMSCs
cultivadas en presencia de scaffolds de PCL y PCL/B-TCP se evaluo los dias 7 y 14
posteriores a la siembra (Figura 42). No se observaron diferencias visuales tras exa-
minar las muestras tefiidas a diferentes periodos de tiempo bajo un microscopio de
contraste de fases (datos no mostrados). Sin embargo, el examen cuantitativo mos-
tro que la actividad Rojo Alizarina de las ahMSCs aument¢ significativamente de
los dias 7 a 14 tanto con el medio de crecimiento (GM) como con el medio osteogé-
nico (OM). La adicién de OM promovio un ligero aumento en los controles a los 14
dias, pero no se observaron diferencias significativas entre los scaffolds de PCL y
PCL/B-TCP.
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Figura 42. Ensayo de cuantificacion de Rojo Alizarina S de ahMSCs sembradas en presencia de scaffolds de PCL
y PCL/B-TCP tras 7 y 14 dias de cultivo. Las células sembradas sobre plistico (TCPS) se tomaron como control
positivo. Los resultados se muestran como unidades de densidad dptica (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.  Expresion de los marcadores de superficie en las células sembradas en
contacto indirecto con los scaffolds: Clusters de Diferenciaciéon (CD)

Hasta la fecha, los marcadores positivos de membrana mas cominmente 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 minimos que debe cumplir una célula para ser considerada como una MSC
incluyen (i) Permanecer adherentes al plastico en condiciones de cultivo estandar;
(i) 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 expresion positiva de los Clusters de Diferenciacion CD73, CD90 y
CD105 de las ahMSCs sembradas en presencia de los scaffolds de PCL y PCL/p-
TCP (contacto indirecto). Los resultados se expresan como el porcentaje de células
del cultivo que han perdido cada marcador tras 14 dias cultivadas tanto con GM
como con OM (afiadidos el dia 7). Como puede observarse, en el dia 14 la expresion
de los marcadores CD73 y CD90 disminuy? significativamente tras la adicion de
OM. Para ambos marcadores, los scaffolds de PCL/B3- 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 afectd al CD105, cuya expresion disminuyd
significativamente tras la adicion de OM. En este caso, los scaffolds de PCL/B-TCP
mostraron una pérdida de marcadores similar a la de los scaffolds de PCL. Esta
disminucién de la expresion positiva de los marcadores mesenquimales (CD73,
CD90 y CD105) podria ser consecuencia de la activacion del mecanismo de diferen-

ciacion osteogénica (209).

(@]

B

>

o
1
I*
o
1
N
o
1

3 CONTROL
= PCL
# = PCL/B-TCP

nN »

¢ 1
o - N
o =) 7] =]
1 1 1 1

3*
% of CD 105 marker lost

% of CD 73 marker lost
#*
% of CD 90 marker lost

o
!
o
| &
=]
I

14 14 OM 14 14 0M 14 14 0OM
Time (days) Time (days) Time (days)

Figura 43. Expresion de los marcadores de membrana (A) CD73, (B) CD90y (C) CD105 de las células sembra-
das en contacto indirecto con los scaffolds de PCL y PCL/B-TCP. Los datos representan el porcentaje de pérdida
de marcadores a los 14 dias con diferentes medios de cultivo (GM y OM). El experimento se realizé por tripli-
cado. # Diferencias significativas entre el grupo marcado con diferentes medios de cultivo.
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5.1.6.4.  Expresion génica del proceso de osteogénesis: Ensayo cuantitativo de la
reaccion en cadena de la polimerasa (QRT-PCR)

La expresion génica de marcadores especificos osteogénicos como ALPL,
COL1A1, RUNX2, BGLAP, IBSP, SPARC y SPP1 se cuantificé para determinar la
diferenciacion osteoblastica in vitro mediante qRT-PCR (Figura 44). Como puede
observarse, el marcador ALPL mostr6 un aumento de la expresion génica a lo largo
del estudio, mostrando valores mas elevados tras la adicién de medio osteogénico
(OM) en el dia 7. En este periodo de tiempo, los scaffolds de PCL/B-TCP mostraron
una mayor expresion génica de ALPL que los scaffolds de PCL. Por su parte, el
marcador COL1A1 mostrd un pico significativo de expresion génica a los 14 dias
con medio de crecimiento (MG). Asimismo, la expresién de COL1A1 con OM au-
mento para los scaffolds de PCL/3-TCP, sin diferencias significativas en los perio-
dos de tiempo estudiados. Por otro lado, la expresion del gen RUNX2 permanece
casi constante desde los dias 7 a 14 con GM. Sin embargo, se observo una disminu-
cion no despreciable de la expresion génica en el dia 14 con OM. La expresion del
gen BGLAP también exhibi¢ 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 expresidon de IBSP mostr6 un pico prominente tanto en
los scaffolds de PCL como en los de PCL/B-TCP en el dia 14 con GM. Sin embargo,
tras la adicion de OM, se observo una disminucion abrupta de la expresion de IBSP.
La expresion del gen SPARC mostro valores mas altos en presencia de GM, pero
una menor expresion del marcador en presencia de OM. Finalmente, el marcador
SPP1 mostr6 una clara tendencia decreciente desde el dia 7 al 14 con ambos tipos
de medios de cultivo (GM y OM). Cabe mencionar que, en este ultimo caso, los

valores de expresion mads bajos se observaron el dia 14 en presencia de OM.

Estos resultados estan en total concordancia con los reportados por Jensen y
col. (205), quienes estudiaron la influencia de scaffolds de PCL funcionalizados con
acido hialuroénico y 3-TCP sobre células madre de la pulpa dental. En este estudio,
los marcadores de fosfatasa alcalina, factor de transcripcion 2 relacionado con runt,
sialoproteina dsea y osteopontina, mostraron tendencias similares a las obtenidas

en nuestro trabajo.
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Figura 44. Resultados de la cuantificacién de la expresion de los marcadores osteogénicos por gRT-PCR tras 7
y 14 dias de cultivo. Los resultados se expresan como media + desviacion estandar. # 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, coldgeno tipo I; (C)
RUNX2, factor de transcripcién 2 relacionado con el runt; (D) BGLAP, osteocalcina; (E) IBSP, sialoproteina
de unién a integrina; (F) SPARC, osteonectina; (G) SPP1, osteopontina.
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Resultados similares fueron reportados por Rabadan-Ros y col. (173), quienes
evaluaron el impacto de una ceramica porosa monofasica Si-Ca-P en la diferencia-
cidn osteogénica de células madre mesenquimales humanas adultas (zhMSC) en un
estudio de 28 dias, obteniendo una regulacion al alza de la expresion de fosfatasa
alcalina, colageno tipo I, osteopontina, sialoproteina de unién a integrina y osteo-
nectina, mientras que la expresion del factor de transcripcion 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-
zacion de la matriz extracelular, Runt se define como un factor de transcripciéon en
Drosophila, que tiene afinidad con la subunidad a del Core Binding Factor Alpha
(Cbfa). Los tres genes relacionados llamados Core Binding Factor Alpha 1 (Cbfal),
Cbfa2 y Cbfa3 son capaces de generar diferentes proteinas (210-212). Cbfal (Runx2)
es el factor de transcripcion especifico para la osteogénesis (Runx2/AML3) y el de-
terminante para la diferenciacion de las células mesenquimales hacia el linaje os-
teoblastico (213) bajo el estimulo de genes especificos como OC, ALP, BSP, coldgeno
tipo I (Col 1), y Colagenasa-3 (matriz metaloproteinasa-13 (MMP-13) (214).

En este sentido, la tendencia observada en la expresion de RUNX2 en nuestro
estudio y en otros andlogos podria atribuirse al hecho de que interviene en multi-
ples vias de transduccion de sefiales, y su actividad estd estrechamente regulada

tanto a nivel transcripcional como postranslacional (215).

5.2. EVALUACION DE LA ACTIVIDAD ANTIMICROBIANA IN VITRO FRENTE A STAPHYLO-
COCCUS AUREUS Y EPIDERMIDIS DE UN NOVEDOSO SISTEMA DE LIBERACION DE FAR-
MACOS DEGRADABLE IMPRESO EN 3D BASADO EN POLICAPROLACTONA/QUITO-
SANO/VANCOMICINA. ESTUDIO PRECLINICO

5.1.7. Caracterizacion de los scaffolds impresos en 3D

5.1.7.1.  Caracterizacion morfoldgica de los scaffolds impresos en 3D

El examen microestructural de la morfologia de los scaffolds mediante MEB
mostrd diferencias en la superficie de los scaffolds dependiendo de la concentra-
cién de vancomicina (Van) cargada. La Figura 45 (A1, B1) muestra una micrografia

de los scaffolds de PCL nativos antes de ser recubiertos con el hidrogel de CS.
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Figura 45. Micrografias 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 pm; (C5) barra de escala 700 um.

Los scaffolds muestran una distribucion paralela de las fibras en cada capa
impresa, y el patron de impresion triangular da como resultado scaffolds con po-
rosidad interconectada con un tamario de poro aproximado de 200 um y una poro-
sidad general del 59 %, como ya se calculd 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, asi 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 ultimo se observa claramente en las micrografias 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 distincion de sus po-
ros (Figura 45 - A6, B6).

Las caracteristicas funcionales de los scaffolds desarrollados en este estudio
concuerdan con las premisas establecidas por diferentes autores para el disefio y
fabricacion de scaffolds 3D que puedan ser utilizados para aplicaciones de Ingenie-
ria 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-
mas, se ha combinado con un polimero de origen natural (quitosano) capaz de ac-
tuar como carrier o para la liberacion controlada de farmacos o biomoléculas. Asi-
mismo, estos sistemas de liberacion de farmacos (SLF) deben tener una porosidad
abierta e interconectada que facilite la difusion 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 sdlidos de PCL impresos en 3D (Figura
32B) se evalué midiendo el angulo de contacto 0 (AC) estdtico con el agua antes y
después de ser tratados con plasma. Como se muestra en la Figura 46, el AC estatico
de los scaffolds de PCL no tratados fue de 79,93 + 2,36 °, lo que demuestra un com-
portamiento hidrofébico del polimero. Sin embargo, para los scaffolds activados
por tecnologias de plasma frio, observamos angulos de contacto de 55,40 + 3,16° y
59,62 + 4,22° para el Plasma 1 y el Plasma 2, respectivamente, mostrando una dis-
minucion de alrededor de 20°, lo que atestigua una disminucion de la hidrofobici-
dad superficial.

Un cambio en el AC es un claro indicador de una modificacién quimica de la
superficie del polimero (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 adhesion de una solucién
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de CS al 1%, obteniendo una disminucion de aproximadamente 30° en el AC esta-
tico (de 85° a 55°) después de la activacion por plasma (167).
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Figura 46. (A) Angulo de contacto 6 (AC,) con el agua en scaffolds de PCL sélidos (no porosos) impresos en 3D
antes y después de los tratamientos con plasma. (Plasma 1: Dispositivo casero con generador de plasma atmos-
férico frio alimentado con helio, Plasma 2: Dispositivo casero con generador de plasma piezoeléctrico). Gotas de
agua con un volumen de 1 uL depositadas en (B) scaffolds de PCL no tratados y (C) scaffolds de PCL tratados
con plasma 1. Los datos representan la media + desviacion estdandar. *Diferencias significativas con respecto al
dngulo de contacto con el agua del scaffold PCL no tratado.

5.1.7.3.  Cinética de degradacion in vitro

El ensayo de degradacion in vitro realizado con los scaffolds de PCL/CS/Van
no arrojo ningin cambio significativo en el peso de los scaffolds (Wo = Wa) tras 28
dias de inmersion en medio de cultivo a 37 °C, en una atmdsfera con 5% de CO:y
95 % de HR. Es bien sabido que el CS, asi como otros polisacaridos, se degrada en
el cuerpo mediante despolimerizacién, oxidacion e hidrdlisis (enzimatica o no en-
zimatica) (219). Lim y col. estudiaron la degradacién de perlas porosas de CS con
diferentes grados de acetilacion (10-50%) en diferentes soluciones enzimaticas (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 solucién de NAGasa, (ii) las
perlas de CS con alto grado de acetilacién (GA) se degradaron mas rapido que las
que tenian un GA bajo en las soluciones de lisozima y mezcla enzimatica, y (iii) Las
perlas CS con grados de acetilacion de alrededor del 30 al 50 % se degradaron ra-

pidamente a mondmeros en la mezcla enzimatica en menos de 30 a 60 dias.
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5.1.7.4.  Ensayo de absorcion de agua

La absorcion de agua del recubrimiento de CS de los scaffolds de PCL/CS y
PCL/CS/Van se probd en soluciones de PBS. Como se puede observar en la Figura
47, el peso total de los scaffolds aumentd entre 34,61 + 1,13% (PCL/CS) y 42,14 +
1,46% (PCL/CS/20%Van) después de 30 minutos de inmersién en PBS, permane-
ciendo mas o menos estable durante al menos 48 horas. Los valores minimos de
absorcion los mostraron los scaffolds de PCL/CS (34,61 + 1,13%), mientras que los
maximos los alcanzaron los scaffolds de PCL/CS/20%Van (45,32 + 8,41%). Esto tul-
timo puede justificarse por los resultados obtenidos en la seccion de caracterizacion
de scaffolds (imagenes 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.
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Figura 47. Absorcién de PBS en funcion 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. Cuantificacion de la liberacién de vancomicina

La liberaciéon de Van de los scaffolds de PCL/CS cargados con 1, 5, 10 y 20%
de Van sigui6 una cinética de liberacion de primer orden (Figura 48). Se observo
una liberacion radpida de vancomicina durante la primera hora, seguida de una li-
beracion mas lenta durante las horas siguientes para todos los scaffolds estudiados.
Como puede observarse en la Figura 48, la liberacion de Van finaliza alas 24 h y
los perfiles de liberacion acumulada del farmaco parecen alcanzar una meseta. Es-

tos perfiles de liberacidon podrian explicarse por la presencia de dos fracciones del
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farmaco: (i) farmaco débilmente unido o depositado sobre la superficie del hidrogel
de CS, y (ii) farmaco incluido en la red de CS por interacciones quimicas. Cabe des-
tacar que los scaffolds cargados con un 10% y un 20% de Van presentaron perfiles
de liberacion de farmaco similares, lo que indica que probablemente el limite de

solubilidad de la Van en PBS se encuentra entre ambas concentraciones.
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Figura 48. Perfiles de liberacion acumulada de vancomicina de scaffolds de PCL/CS cargados con vancomicina

al 1, 5,10y 20 % durante 14 dias (336 h).

Estos perfiles cinéticos estan en total concordancia con los resultados obteni-
dos por Lépez-Iglesias y col., quienes estudiaron la liberaciéon de vancomicina a
partir de aerogeles porosos de CS obteniendo perfiles similares de liberacion del
farmaco (221). Por otro lado, Kausar y col. desarrollaron peliculas de quitosano car-
gadas con vancomicina (10 y 20% respecto a la masa seca del polimero), obteniendo
una disolucion del 100% de la vancomicina libre en 7h con mas del 50% del farmaco

disuelto en la primera hora (222).

5.1.7.6.  Evaluacion 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 superd la concentraciéon minima
inhibitoria (CMI) de Van (2 pg/mL para S. aureus y 2—4 ug/mL para S. epidermidis)
(223, 224). Los halos de inhibicién se midieron a las 24 y 48 h, no observandose
diferencias significativas entre ellos. Esto puede deberse a que entre 6 y 24 h no se

libera mas vancomicina (Figura 49).
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Figura 49. Halos de inhibicién (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 + desviacion estindar.
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 inhibicion. En el caso de S. aureus, el halo de inhibicion mas 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 concentracion de vancomicina liberada en el medio por ambos
scaffolds es similar entre si, 9,5 mg/mL y 8,82 mg/mL (Figura 48), respectivamente.
En el caso de S. epidermidis, el halo de inhibicién mas 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-

cién de vancomicina en el medio es similar (Figura 49).

Si comparamos los halos de inhibicién de S. epidermidis y S. aureus, se observa
que aunque ambas bacterias son grampositivas, la vancomicina es mas eficaz frente
a S. epidermidis. Por ultimo, no se observo ningun 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 polisacdrido al pH (7,4 + 0,1) en medio de cultivo (225,
226).
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5.1.8. Ensayos biologicos
5.1.8.1.  Ensayos de viabilidad y proliferacion celular

5.1.8.1.1. Ensayo de citotoxicidad in vitro

La citotoxicidad se evaludé mediante un ensayo de actividad de LDH después
de colocar los scaffolds de PCL/CS/Van en contacto indirecto (insertos de 0,4 pum)
con las ahMSCs durante 24 y 72 h (Figura 50). Los resultados de la liberacion de
LDH demostraron que ninguno de los scaffolds fabricados resultd ser citotdxico.
Sin embargo, los valores maximos de liberacion 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%,83+4,5%y 10,0+8,0% alas 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% alas 24 h, y 4,4+ 3,4
%, 4,8+4,0%y4,7+2,9 % alas 72 h, respectivamente. No se observaron diferencias

estadisticamente significativas entre las muestras analizadas.
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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 calculd y normalizé con respecto a la liberacién espontinea de LDH (control negativo) y la liberacion
mdxima de LDH (control positivo). Las barras representan desviaciones estindar de la media. No se observaron

diferencias significativas entre las muestras analizadas.
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Ambos polimeros utilizados en este estudio (PCL y CS) se han utilizado am-
pliamente como scaffolds para aplicaciones de ingenieria de tejidos debido a su
biocompatibilidad, biodegradabilidad y facilidad de modificacion (227). La cito-
compatibilidad del quitosano ya se ha estudiado y muestra que no tiene un efecto
citotoxico agudo (228). Nuestros hallazgos estan en linea 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 metabdlica celular

La actividad metabdlica de las ahMSCs creciendo en contacto indirecto con
los scaffolds de PCL, PCL/CS y PCL/CS/Van se evalu¢ utilizando el ensayo Ala-
marBlue® en los dias 1, 3, 7 y 14 posteriores a la siembra (Figura 51). Como se puede
observar en el grafico, la actividad metabdlica de las #hMSCs aumenté gradual-
mente desde el dia 1 al 14 para todos los scaffolds estudiados excepto para
PCL/CS/20%Van, en el que se observo una ligera disminucion después del dia 7.
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Figqura 51. Actividad metabolica celular de las ahMSCs utilizando el ensayo AlamarBlue® en diferentes periodos
de tiempo. Como control positivo se utilizé la actividad metabdlica de células sembradas sobre poliestireno
(TCPS). Las barras representan desviaciones estandar de la media. *Diferencias significativas entre los grupos

entre paréntesis en el mismo periodo de tiempo.

No se observaron diferencias significativas en los primeros periodos (dias 1
y 3), donde todos los scaffolds mostraron una tasa de proliferacion similar. Por otro

lado, se observaron diferencias significativas entre los scaffolds de PCL y PCL/CS
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y el control el dia 7, y entre la PCL, PCL/CS/20%Van, y el control el dia 14. Vale la
pena sefalar que los scaffolds de PCL/CS/10%Van mostraron la mayor actividad
metabdlica con respecto a los scaffolds estudiados.

5.1.9. Ensayos de diferenciacion osteoblastica

La diferenciacion osteoblastica se evalu6 en los scaffolds de PCL, PCL/CS y
PCL/CS/10%Van, ya que este ultimo proporciond los mejores resultados en los en-
sayos de citotoxicidad y proliferacion, asi como en los ensayos microbioldgicos,

mostrando un efecto bactericida similar al scaffold cargado con Van al 20%.

5.19.1.  Actividad Fosfatasa Alcalina (ALP)

La actividad fosfatasa alcalina de las 2hMSCs cultivadas en presencia de los
scaffolds de PCL, PCL/CS y PCL/CS/10%Van se muestra en la Figura 52. En los dias
7 a 14 usando medio de crecimiento (GM), no hubo diferencias significativas. Por
otro lado, al utilizar medio osteogénico (MO) la ALP aumento significativamente a
los 14 dias alcanzando valores maximos 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.
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Figura 52. Actividad Fosfatasa Alcalina de las ahMSCs después de ser cultivadas durante 7 y 14 dias 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 plastico (TCPS). Los resultados se mues-
tran en funcion de las unidades de densidad optica (OD405 nm). Los datos representan la media + DE. Se
encontraron diferencias significativas entre el scaffold de PCL/CS/10%Van y las demds muestras a los 14 dias
con OM; *p < 0,001 y **p <0,0001.
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Sin embargo, el scaffold de PCL/CS no mostré 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 combinacion con hidroxiapatita (HA)
mediante la fabricaciéon 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 diferenciacion celular, la deposiciéon de matriz extracelular y la

mineralizacion (232).

5.1.9.2.  Ensayo de mineralizacion in vitro

La diferenciacidon osteogénica de las ahMSCs se determino cuantificando la
presencia de depdsitos de calcio después de colocar los scaffolds de PCL/CS/Van
en contacto indirecto con un cultivo de athMSCs durante 21 dias. Como se muestra
en la Figura 53A, no se observaron diferencias visuales importantes entre las mues-

tras, aunque el control parece tener una coloracion rojiza ligeramente mas alta.
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Figura 53. Tincién con Rojo Alizarina de ahMSCs después de cultivarlas durante 21 dias en presencia de scaf-
folds de PCL, PCL/CS y PCL/CS/10%Van. (A) Tincion con Rojo Alizarina que muestra mineralizacion (au-
mento original x10), (B) Determinacién cuantitativa de la tincion con Rojo Alizarina. Se tomaron como control
positivo células sembradas en plistico (TCPS). Los datos cuantitativos se presentan como media + desviacion
estandar. No se observaron diferencias significativas entre los grupos.
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El examen cuantitativo (Figura 53B) mostr6 que la concentracion 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 podria deberse a una fase de adaptacion celular a diversos cambios ambienta-
les causados por la presencia de los scaffolds, que podrian haber retrasado o afec-
tado ligeramente a la mineralizacion.

Como lo demostraron ambos ensayos de diferenciacion osteoblastica, los sca-
ffolds de PCL, PCL/CS y PCL/CS/10% Van no afectaron la capacidad de diferencia-
cion 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-

cion de modo individualizado.

6.1. CONTEXTUALIZACION

El proyecto de investigacion que constituye esta Tesis Doctoral estd susten-
tado en dos estudios preclinicos in vitro en los que, tomando de partida una base
polimérica de policaprolactona (PCL), se han elaborado dos biocomposites (PLC/[3-
TCP y PCL/CS/Van) con distintas aplicaciones en el campo de la bioingenieria del

tejido conectivo y en concreto del tejido dseo.

En el primer estudio, se ha descrito una estrategia innovadora para la obten-
cion de un biocomposite recurriendo a la combinacion de polimeros y cerdmicas de
fosfato calcico biocompatibles, como plataforma para el disefio de biomateriales
con aplicacion en el proceso de regeneracion dsea en el contexto de la Medicina
Regenerativa. En él, se detalla una novedosa ruta para producir un scaffold hibrido
biocompatible a base de PCL con porosidad abierta e interconectada recurriendo a
la impresion 3D, incorporando en el biocomposite microparticulas de -fosfato tri-
calcico (B-TCP).

En el segundo estudio, se ha desarrollado un scaffold hibrido biocompatible
de PCL/CS/Van impreso en 3D, con el propdsito de que acttie como un sistema de
liberacion de farmacos (SLF) con propiedades antimicrobianas de espectro redu-
cido eficaces frente a S. aureusy S. epidermidis. Ademas, se presentan dos tratamien-
tos con plasma frio como método vanguardista para mejorar la adhesion de poli-
meros hidrofdbicos 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 proposito. Por tltimo, se ha constatado una liberacién 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 ESPECIFICOS

6.2.1. En relacion con el biocomposite PCL/B-TCP

1. Se ha conseguido fabricar, mediante impresion 3D, un biocomposite con una
base polimérica tridimensional de policaprolactona (PCL) y 3-TCP, de tamario,
seccion, y porosidad controlada, capaz de proporcionar un soporte y un en-

torno de crecimiento adecuado para su posterior funcionalizacion con células.

2. Elbiocomposite PCL/B-TCP se ha comportado como un material biocompatible
y biodegradable capaz de interactuar con los sistemas bioldgicos de las células

cultivadas en su presencia.

3. Estudios llevados a cabo mediante SEM-EDX y uCT corroboran nuestra hipé-
tesis inicial haciendo especial énfasis en el tamaro, la morfologia de los poros,
y la porosidad global para un biocomposite 6ptimo con aplicaciones en Inge-

nieria de Tejidos.

4. El aislamiento, cultivo y caracterizacion fenotipica de células madre mesenqui-
males humanas adultas (#hMSCs) derivadas de la médula 6sea, ha sido un mé-
todo directo efectivo para corroborar las propiedades de adhesion, prolifera-
cidn, y diferenciacion hacia el linaje osteoblastico de estas células, cultivadas en

presencia del biocomposite elaborado.

5. La adhesion de proteinas en la superficie del biocomposite es un hallazgo con-
trastado. Este hecho es significativo y determinante para que se lleve a cabo la

adhesidén celular sobre el mismo.

6. La respuesta bioldgica de las ahMSCs originada por las moléculas utilizadas
para desarrollar el biocomposite ha quedado debidamente establecida, no ad-
virtiéndose evidencias de citotoxicidad, ni disfuncién en su actividad metabo-

lica, potenciando su diferenciacion a células de estirpe osteoblastica.

7. En lo que respecta a la diferenciacion osteogénica de las ahMSCs en presencia
del biocomposite, ha quedado puesta en relieve la expresion génica de marca-
dores especificos osteogénicos como ALPL, COL1A1, RUNX2, BGLAP, SPARC,
IBSP, y SPP1.

8. Por ultimo, el biocomposite PCL/B-TCP se ha revelado como una potente he-

rramienta para su aplicacion en Ingenieria de Tejidos.
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6.2.2. En relacion con el biocomposite PCL/CS/Van

1. Elbiocomposite elaborado mediante impresion 3D para actuar como SLF cum-
ple con las expectativas de un sistema poroso eficaz para la adhesion de un
hidrogel de quitosano cargado con vancomicina en las diferentes concentracio-

nes estudiadas.

2. La activacion por plasma de la superficie del polimero ha sido determinante
para revertir el cardcter hidrofdbico inicial de la superficie del scaffold, aumen-
tando su hidrofilicidad.

3. Enrelacion con la cinética de liberacion de la Van, esta se estabilizé después de
24 h y parecid alcanzar una meseta. Este perfil de liberacion podria ser conse-
cuencia de la presencia de dos fracciones diferentes del farmaco: (i) farmaco
débilmente unido o depositado en la superficie del hidrogel de CS, y (ii) far-

maco incluido en la red de CS mediante interacciones quimicas.

4. Es de resefiar que los andamios cargados con 10% y 20% de Van tienen petfiles
de liberacion de farmaco similares, lo que indica que probablemente el limite

de solubilidad del farmaco en PBS se encuentra entre ambas concentraciones.

5. Las propiedades antimicrobianas del biocomposite han quedado demostradas
después de evaluar su accion 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 diferenciacién osteoblastica ha
quedado demostrada en todos los ensayos realizados para este fin (medicion

de la actividad ALP y mineralizacion).
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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/B-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 [3-Tricalcium Phosphate (3-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. Inrelation to the PCL/B-TCP biocomposites

1.

Porous hybrid 3D-printed composite scaffolds with open and interconnected
porosity based on poly(e-caprolactone) (PCL) and p-tricalcium phosphate (3-
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.

The PCL/B-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.

Studies carried out by SEM-EDX and uCT corroborated our initial hypothesis
with special emphasis on size, pore morphology, and overall porosity for an

optimal biocomposite with applications in Tissue Engineering.

The isolation, culture and phenotypic characterization of bone marrow-derived
adult human mesenchymal stem cells (¢hMSCs) 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.

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.

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.

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.

Finally, the PCL/B-TCP biocomposites have emerged as a powerful tool for its

application in tissue engineering.
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6.4.2. Inrelation 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: (7) 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 thMSCs 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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Abstract: In this work, we evaluated the influence of a novel hybrid 3D-printed porous composite
scaffold based on poly(e-caprolactone) (PCL) and f-tricalcium phosphate (B-TCP) microparticles in
the process of adhesion, proliferation, and osteoblastic differentiation of multipotent adult human

bone marrow mesenchymal stem cells (¢h-BM-MSCs) cultured under basal and osteogenic conditions.

The in vitro biological response of ah-BM-MSCs seeded on the scaffolds was evaluated in terms of

cytotoxicity, adhesion, and proliferation (AlamarBlue Assay™) after 1,3, 7, and 14 days of culture,

‘The osteogenic differentiation was a

ssed by alkaline phosphatase (ALP) activity, mineralization
(Alizarin Red Solution, ARS), expression of surface markers (CD73, CD90, and CD105), and reverse
transcription-quantitative polymerase chain reaction (QRT-PCR) after 7 and 14 days of culture. The
scaffolds tested were found to be bicactive and biocompatible, as demonstrated by their effects on
cytotoxicity (viability) and extracellular matrix production. The mineralization and ALP assays
d in the presence of PCL/B-TCP scaffolds. The
latter was also confirmed by the gene expression levels of the proteins involved in the ossification

revealed that osteogenic differentiation increa;

process. Our results suggest that similar bio-inspired hybrid composite materials would be excellent
candidates for osteoinductive and osteogenic medical-grade scaffolds to support cell proliferation
and differentiation for tissue engineering, which warrants future in vivo research.

Keywords: 3D printing; poly(e-caprolactone); -tricalcium phosphate; microparticles; composite
filament; mesenchymal stem cells; flow cytometry; QRT-PCR; tissue engineering; cell therapies

1. Introduction

Nowadays, the most common bone regeneration approaches are focused on the
fabrication of affordable substitutes to autologous bone grafts [1-4]. In this context, a
large number of strategies have been successfully developed in recent decades, aiming to
produce tailored synthetic soft polymer-based biomaterials (which can be administered
via injection), rigid scaffolds that act as a 3D framework to mimic bone structures and
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functionalities, or a combination of the aforementioned approaches [1,5,7]. An ideal
synthetic matrix in bone regeneration and repair needs to be not only bicactive and
resorbable, but also must exhibit specific structural characteristics (micro-/ macroporosity),
mechanical, and biochemical properties to mimic those from native tissues [8,9], since
these properties modulate the biological response of the scaffold and also influence its
stiffness, surface morphology, hydrophilicity, degradation, cell adhesion, proliferation,
and differentiation [10]. As a matter of fact, an interconnected pore network with open
porosity facilitates cell penetration and fluid flow, which also enhances the capacity for cell
proliferation [7].

To date, around 60% of the bone graft substitutes commercially available are based
on ceramics. In this sense, different ceramic precursors have been proposed, but the
family of calcium phosphate (CaP}-based ceramics deserves special attention due to their
biocompatibility and unlimited availability [11-14]. Nevertheless, these materials must
overcome their main drawback regarding their brittle structure. In addition to ceramic-
based substitutes, the most common 3D structured biomaterials are based on natural and
synthetic precursors of a different nature, or on their combination [15]. Among the most
versatile synthetic polymer precursors for bone graft substitutes, poly(e-caprolactone)
(PCL) deserves special attention due to its biocompatibility, biodegradability, and ductility.
Actually, it is widely used for applications in the medical and pharmaceutical industries.

In recent years, a very active branch of materials research based on combining bio-
friendly polymers with inorganic ceramics such as B-tricalcium phosphate (B-TCFE, 3-
Caa(POy4)p) has recently flourished, mainly due to their large potential of applications in
clinical orthopedics [13,14,16-21]. The association of polymers with TCP not only offers
the possibility to fabricate tailored materials with enhanced physicochemical properties,
but also with modulable resorption rate, facilitating protein/cell adhesion, proliferation,
osteogenic differentiation, and osseointegration [22-29]. These materials could also be
used as a carrier for the controlled release of various molecules such as growth factors,
antibiotics, bisphosphonates, and statins, which would promote the osteogenesis and
regeneration of bone tissue [3-5,9,23,30-35]. The functionality of the former materials can
be exalted by using biological coating additives such as gelatin, chitosan, or fibronectin in
order to increase the cell adhesion, avoiding their detachment when they come into contact
with organic fluids [36-39]. In this context, Diaz-Arca et al. [2] reported the fabrication of
tricalcium phosphate (TCP) and silicocarnotite (SC) scaffolds via sintering, which mimic the
internal microstructure of cancellous bones and can be combined with osteogenic factors to
improve their performance for bone reconstruction applications [40]. In such materials, the
TCP is responsible for releasing calcium and phosphorus ions, thereby enhancing cell pro-
liferation and cellular differentiation [7]. Similarly, Shin et al. [41] reported the fabrication
of biphasic PCL/B-TCP (BCP) composite scaffolds with an interconnected porous structure
via salt-leaching and freeze-drying. They reported that such composite materials permit
cell survival, accompanied by a significant osteogenic differentiation. However, they were
incapable of observing a significant increase in the proliferation of human mesenchymal
stem cells (AMSCs) beyond seven days in culture. Other interesting findings were reported
by Park et al. [42], who demonstrated positive osteogenic differentiation of AIMSCs under
mechanical stimulation of PCL/B-TCP 3D-printed scaffolds. Surprisingly, composites
with a lower B-TCP content display lower expression of osteogenic markers if compared
to those composites with a higher 3-TCP content. However, they only investigated the
effects of B-TCP on the proliferation and differentiation in vitro for a nine-day period.
More recently, Yang et al. [43] reported the biological responses of MC3T3-E1 cell lines
on PCL/B-TCP 3D-printed scaffolds. They demonstrated that those materials treated by
oxygen plasma and /or amine plasma-polymerization positively influence the adhesion,
proliferation, and osteogenic differentiation of cells. Thus, the fabrication of alternative
bioinspired composite material to stimulate bone regeneration and repair still remains an
attractive and open issue.
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In this work, we focus on the fabrication of novel hybrid polymeric—ceramic porous
3D-printed composite scaffolds based on poly{e-caprolactone) (PCL) and 3-tricalcium phos-
phate (3-TCP) microparticles, and their influence in the process of adhesion, proliferation,
and ostecblastic differentiation of multipotent adult human bone marrow mesenchymal
stem cells (#h-BM-MSCs) via primary human mesenchymal stem cell culture. Moreover,
we assessed the potential positive influence of the release of calcium and phosphorus ions
on metabolic activity and cellular differentiation. We also studied the effects of the physico-
structural characteristics of the scaffolds on cytotoxicity (cell viability), extracellular matrix
production, and variations in gene expression to confirm osteoblastic differentiation.

2. Results and Discussion
2.1. Study Design

The first step of the present study was the fabrication of poly(e-caprolactone) (PCL)/3-
tricalcium phosphate (PCL/B-TCP) 3D-printed porous disk-shaped scaffolds of 8 < 1.5 mm
(diameter » height). Subsequently, a detailed characterization of their structure and prop-
erties was performed. Three experimental groups were established as follows: (1) Control
group or cells growing on polystyrene (TCPS), (2) plates containing PCL scaffolds, and
(3) plates containing PCL/3-TCP scaffolds. Finally, the in vitro biological behavior was
investigated using a primary culture of ah-BM-MSCs. All biological studies were carried
out according to a previously established schedule (Figure 1).

Tll T| Tl TA Tl
Seuding 2 nh 7 1ea
Crownh mechun
Prencubation siage
e
" " e ™
e e
- »
aenecn [

aRTPCR
Thres experimantal groups

1) Ces growing on polystyrene (TCPS)
21 Fiste containing PCL icalfolds

31 Plate contasning PCLE-TCP scaffoids

Figure 1. Schematic representation of the study design, including the time schedule of the performed
experiments. AB, AlamarBlue assay; ALF, alkaline phosphatase; AR, alizarin red staining; FC, flow
cytometry; qRT-PCR, quantitative polymerase chain reaction.

2.2. Material Composition and Characterization
2.2.1. Morphological Characterization and Microanalysis of the Composite Filaments and
the 3D-Printed Scaffolds

The morphology and diameter of native PCL filaments and PCL/B-TCP composite fil-
aments were examined and characterized before being fed into the 3D bioprinter. As can be
seen in the SEM micrographs, the native PCL filaments show a smooth homogeneous sur-
face (Figure S1A), while the PCL/B-TCF filaments show a heterogeneous micro-granulated
surface due to the presence of B-TCP microparticles (Figure S1B). Likewise, the B-TCP coat-
ing resulted in a slight increase in the filament diameter from 1.77 to 1.93 mm (Figure S1C).
Additionally, an EDX analysis was carried out on the coated filaments in order to check
the presence of phosphorus and calcium elements, obtaining 33.5% and 66.5% of the total
weight, respectively (Figure S1D,E).

Figure 2A-D) show typical non-polarized optical microscopy images for native PCL
(Figure 2A,B) and PCL/3-TCP (Figure 2C,D) 3D-printed scaffolds. They exhibit a standard
disk shape with a diameter of 8 mm and a height of 1.5 mm. As seen in the magnified
microscopies, the printed lines display an ordered structure, adopting a parallel distribution
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in every printed layer (Figure 2B,D). The distance between the scaffold printed lines was
1.30 4 0.40 mm in the vertical and horizontal layers, and 0.35 = 0.03 mm in the diagonal
layers, providing a network of interconnected pores of triangular morphology with an
average porosity of 200 um. We also clearly observed TCP microparticles randomly
distributed throughout the entire PCL/B-TCP scaffold (Figure 2C,D). Finally, the energy
dispersive X-ray (SEM-EDX) microanalysis was performed in order to verify the presence
of the TCP mineral fraction. According to our analyses, we obtained a share of 32.25% and
67.75% of the total weight of phosphorus and calcium elements, respectively (Figure 2E,F).

A

2
i Scale 1369 cts Cursor: 0.000

Figure 2. Images of both (A,B) PCL and (C,3) PCL/B-TCP scaffolds taken with a stereomicro-
scope at different magnifications. The B-TCP microparticles were stained with nigrosine for clarity.
(E) Micrograph acquired with SEM showing a magnification of the PCL/-TCP scaffold and (F) its
corresponding EDX spectrum. The researched area is depicted as a yellow square.

2.2.2. Pore Structure Characterization by Micro-CT

Three-dimensional (3D) printing has emerged as a powerful tool for tissue engineering
by enabling 3D cell cultures within complex 3D biomimetic architectures [44]. In contrast
to the conventional techniques such as electrospinning [45], freeze-drying [46], gas foam-
ing [47], or fiber deposition [48], 3D printing brings more control to both internal and
external scaffold geometry. Parameters such as pore size, total porosity, and pore connec-
tivity play an important role in the mass transport of biological fluids, oxygen, nutrients,
and cells from the external environment to the inner parts of the scaffold promoting tissue
ingrowth [49].
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The 3D rendering of the CT images from six randomly selected scaffolds (1 = 3 per
sample) showed no statistically significant differences between the volume of both PCL
and PCL/B-TCP scaffolds (Figure 3). Based on the data collected from 3D reconstructions,
both types of scaffolds had an average volume (Vs) of 31 + 1 mm?, which corresponds to a
global porosity of 0.59 = 0.10 when compared to the theoretical volume (Vy = 75.4 mm?) of
an 8 x 1.5 mm (diameter, height) disk.

4mm 4 mm

4 mm

Figure 3. 3D rendering of PCL and PCL/B-TCP scaffolds (top: (A,B); lateral: (C,D); and bottom:
(E,F) view). In images (B,D,F), PCL is shown with 80% transparency to allow the observation of the
B-TCP particles, which are depicted in yellow.

In order to obtain scaffolds with open and interconnected porosity, we used an 8 mm
biopsy punch to homogenize the samples obtaining scaffolds with an absence of a well-
defined peripheral limiting layer. This technical detail allows the peripheral pores on its
entire surface to be in direct contact with the external environment. In addition, we selected
a triangular infill pattern, which results in a network of interconnected pores.

Finally, the 3D rendering of PCL/3-TCP scaffolds (Figure 3B,D,F) showed a random
distribution of B-TCP microparticles over the entire scaffold volume, as outlined in the
previous section (Figure 2D).
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2.3. Influence of the Scaffeld Composition
2.3.1. Protein Adhesion: Coomassie Brilliant Blue Test

The Coomassie stain is one of the most widely used assays for protein quantification.
As a matter of fact, it provides sensitive protein detection, along with simplified protocols,
and it is relatively accurate for most proteins. Besides, it is well known that the contact of a
living body with a material induces the absorption of a protein monolayer on its surface,
depending on the nature of the material, creating an interface where other proteins and
cells adsorb [50]. This protein layer promotes the fact that cell adhesion receptors located on
the cell membrane (such as integrins) can recognize the arginine-glycine-aspartate (RGD)
peptide, creating anchor points on the surface of the biomaterial [51]. In addition, overall
porosity, size, pore distribution, and particle size are factors that also influence the degree
of protein adsorption. Thus, the existence of pores greatly increases the surface area of the
materials and enhances protein adsorption. In this context, Zhu et al. [52] demonstrated
that the amount of total proteins adsorbed by porous Ca-P biphasic Ca-P porous ceramic
(BCP) (HA/TCP 14 7:3) was higher than that of dense BCP. Furthermore, once the cells
have adhered, the processes of the synthesis and release of the ECM constituent molecules
such as osteopontin (OPN), collagen type I (COL1A1), and bone morphogenetic proteins
(BMPs), among other regulators of osteogenesis begin [51,53]. In other words, the proteins
initially adsorbed on the surface and coming from the fluids provide a temporary substrate
for cell adhesion.

In our study, the Coomassie Brilliant Blue test—a simple and reliable qualitative
procedure—showed that both PCL and PCL/3-TCP scaffolds were able to absorb proteins
on their surface (Figure 4). The scaffolds that were not submerged in fetal bovine serum
(FBS) lost their bluish color after three washes with the destaining solution (Figure 4(2)),
while those scaffolds immersed in FBS for 30 min remained blue after the washing step
(Figure 4(3)). It is also worth noting that apparently, native PCL scaffolds exhibit a slightly
light color if compared to PCL/B-TCP after the washing step. The latter is probably
due to the presence of 3-TCP microparticles, which would have slightly modified the
hydrophobic nature of the surface of PCL making them more hydrophilic, facilitating the
proteins adhesion.

1) Native scaffolds
2) 45’ Coomassie, Washing

3) 30" SBF, 45’ Coomassie, Washing

Figure 4. Coomassie Brilliant Blue test performed on PCL (upper row) and PCL/B-TCP (bottom row)
scaffolds after non-immersion in FBS (2A,B) and 30 min immersion in FBS (3A,B). Two unstained
scaffolds were taken as the control (14,B).

2.3.2. In Vitro Degradation Kinetics

The degradation kinetics of the polymer used for the fabrication of medical-grade
composites are of paramount importance. In fact, it is highly desirable to match the
polymer biodegradation with their intended functional tissue regeneration use. Typically,
degradation is assessed via scaffold immersion in a buffered solution (such as commercially
available DMEM or homemade simulated body fluid (SBF) solutions) during periods
ranging from days or weeks to months. The scaffold weight loss is directly correlated
with the polymer degradation process. PCL is considered a polymer with a very long
degradation time. In our case, we immersed at 37 °C into a biomimetic SBF solution all
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of our PCL and PCL/B-TCP scaffolds. The immersion time ranged over 3, 7, 14, 21, and
28 days according to different authors [54,55]. The percentage of the scaffold’s weight
loss immersed in SBF solutions for various periods of time was then calculated using
Equation (2) [56-58]. As expected, for the periods studied, the PCL degradation was less
than 1%, even for those exposed during 28 days (data not shown). These results are in total
agreement with the expected ones for similar PCL-based composite materials. In fact, as
reported by Sukanya et al. [54], the PCL is expected to exhibit weight losses of around 2%
for an extended period of immersion in SBF of 90 days. In spite of the fact that we did
not study the TCP degradation, it is worth mentioning that it is widely known from the
literature that B-TCP bioceramics degrade relatively quickly, being able to simultaneously
promote new bone formation in vivo [59]. In addition, from a physiological point of
view, B-TCF degrades faster than hydroxyapatite, either via chemical dissolution or via
reabsorption by phagocytic cellular mechanisms (macrophages or osteoclasts). The latter
would directly affect the bone remodeling process [50].

2.4. Cell Viability and Proliferation
2.4.1. alt-BM-MSC Characterization

In the present study, ah-BM-MSCs were used to evaluate the biocompatibility and
the osteogenic activity of PCL/3-TCF scaffolds due to their clinical importance and their
greal capacity for osteoblastic differentiation [61]. Basically, MSCs have the ability to differ-
entiate ex vivo into various cell lines (such as osteoblast) under favorable environmental
conditions [62]. As can be seen in Table 1, the high positive expression of mesenchymal
stem cell-like markers, specifically CD73, CD90, CD2105, and CD44, was observed in more
than 97% of cells isclated, manifesting its immature phenotype and important regenera-
tive potential and making them suitable for in vitro assays, as reported previously in the
literature [63].

Table 1. Flow cytometric analysis for cluster of differentiation (CD) marker expression of ah-BM-
MSCs at passages 3-4. * Hematopoietic markers.

Antigen Percentage of Positive Cells
CD73 99.67 £ 0.06
CD90 98.27 + 025
CD105 97.93 + 0.06
CD44 97.87 4+ 0.23
CD14/19/34/45% 310+ 052

2.4.2. Cytotoxicity Assay

Biocompatibility is one of the most important factors to be taken into account for the
fabrication of scaffolds for tissue engineering. In this regard, both PCL and B-TCP have
been previously reported as biocompatible and safe biomaterials [64-66]. Cytotoxicity
assays are widely used to measure loss of cellular or intracellular structures and functions,
including lethal cytotoxicity levels, providing an unequivocal indication of their potential
to cause cell or tissue damage. The cell viability was assessed by using the AlamarBlue
assay after seeding ah-BM-MSCs on PCL and PCL/3-TCP scaffolds (Figure 5). The results
of cell viability at 24 and 72 h after seeding demonstrated that both the PCL and PCL/{3-
TCP scaffolds had no cytotoxic effects on ah-BM-MSCs. The values of cell viability ranged
from 86% to 114% for PCL and PCL/3-TCP scaffolds at 24 h, and from 88% to 115% at 72 h.
The mean percentage of viability after direct seeding on both scaffolds was 98 + 11 (PCL)
and 100 £ 10 (PCL/B-TCP) at 24 h, and 101 = 9 (PCL) and 98 + 12 (PCL/3-TCP) at 72 h.
It is also worth noting that no statistically significant differences were observed between
the groups.
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Figure 5. Cell viability using the AlamarBlue assay after 24 and 72 h of direct seeding of ah-BM-MSCs
on PCL and PCL/3-TCP scaffolds. The mean percentage of viability was calculated and normalized
with respect to the viability of cells growing on bare plastic (TCPs) (positive control). Bars represent
standard deviations of the mean.

2.4.3. Cellular Metabolic Activity Assay

Poly(e-caprolactone)-based scaffolds have been widely used in recent years for tissue
engineering applications due to their biocompatibility, biodegradability, structural stability,
and mechanical properties [67]. In this sense, different authors have demonstrated that
cells are able to adhere and proliferate onto different PCL-based scaffold structures, such
as electrospun fibers [68] and 3D-printed scaffolds [69]. In our work, the hydrophilic
properties provided by the coating with the B-TCP microparticles based on a preliminary
wettability test using distilled water (data not shown in this work) may favor adhesion,
initial cell growth, and differentiation, since both ah-BM-MSCs and osteoblasts show more
affinity toward hydrophilic surfaces [70]. For this reason, the wettability of the scaffold
surface was one of the key criteria we took into account when designing this study.

The cellular metabolic activity of ah-BM-MSCs grown on both PCL and PCL/ B-TCP
scaffolds was evaluated using the AlamarBlue assay on days 1, 3, 7, and 14 after seeding
(Figure 6). The viability of cells growing on scaffolds was normalized with respect to cells
growing on plastic (TCPs), which were taken as a positive control. The viability increased
gradually for the different time periods studied, indicating that the cells successfully
adhered to the scaffolds with a good proliferation rate. It is worth noting that the PCL/3-
TCP scaffolds showed lower viability than native PCL scaffolds at early periods (days
1 and 3); however, both viability rates were similar at 7 and 14 days of study, either with
growth medium (GM) or after the addition of osteogenic medium (OM) on day 7. As
clearly shown in the plot, no significant differences were found between scaffolds at these
time periods. However, we noted that the addition of OM caused a slight increase in the
metabolic activity with respect to those cells seeded on PCL/B-TCP scaffolds with GM at
14 days.

2.5. Cell Differentiation Studies
2.5.1. Alkaline Phosphatase (ALP) Activity

ALP is a hydrolase enzyme responsible for dephosphorylating molecules under al-
kaline conditions (pH > 10). It is present within all tissues of the body, particularly in
bone cells, and is considered an early indicator of osteoblastic differentiation [71]. As
widely discussed in the literature, an ALP assay allows establishing a direct relationship
between the presence of ALP activity and the normal development of bone in the human
body [72,73].



CAPITULO VIII - ANEXOS

181

Int. J. Mol. Sci. 2021, 22, 11216

9of21

= PCL
= PCL/B-TCP

Viability (%of control)

1 3 7 14 14 0M

Time (days)

Figure 6. Cellular metabolic activity using the AlamarBlue assay on ah-BM-MSCs seeded on both PCL
and PCL/-TCP scaffolds at different time periods. The mean percentage viability was calculated
and normalized to the viability of cells growing on plastic (TCPs) (positive control). Bars represent
standard deviations of the mean. # Significant differences between the bracketed groups at different
time periods.

The ALP activity of cultured ai-BM-MSCs on both PCL and PCL/-TCP scaffolds
is shown in Figure 7. From days 7 to 14 (GM), no significant difference in ALP activity
was observed between the different time periods or within scaffold types. On the contrary,
ALP activity significantly increased from days 7 to 14 (OM). The maximum ALP activity
values were noticed at 14 days in the presence of osteogenic medium (OM) on cells seeded
onto PCL/B-TCP scaffolds, which reveals that B-TCP microparticles seem to exert an
impact on osteoblastic phenotype and enhance cellular responses. As a matter of fact,
previous studies have indicated that the addition of B-TCP granules into PCL-based
composites might enhance the osteoblastic differentiation ability of bone mesenchymal
stem cells (BMSCs) [74]. Nevertheless, there still exists a current controversy regarding
the time period in which the ALP activity shows its maximum activity. In this context,
Chen et al. [75] studied the osteoblastic response of MSCs on hyaluronic acid (HA)/3-TCP
polymeric-based scaffolds. They reported a well-defined peak in ALP activity by day 7,
followed by a decrease, while Jensen et al. [76] reported the maximum ALP activity after
14 days of study in similar polymer-based composites.
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Figure 7. Alkaline phosphatase activity of ah-BM-MSCs seeded on PCL and PCL/3-TCP scaffolds
after 7 and 14 days of culture. Results are shown as a function of optical density (OD) units. No
significant differences were found at the same time periods between the groups. Bars represent
standard deviations of the mean. * Significant differences between the marked group at different
time periods (p > 0.05).

2.5.2. In Vitro Mineralization. Alizarin Red Solution (ARS) Staining

Calcium deposition or in vitro mineralization are late markers of osteogenic differenti-
ation. Deposited calcium can be quantified or stained with Alizarin Red Solution (ARS)
stain, showing a positive staining (red) of mineralized nodules [77]. The osteogenic effect
of the manufactured scaffolds was verified by determining the presence of calcium deposits
in the cell culture. For this purpose, the Alizarin Red expression of ai-BM-MSCs cultured
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on PCL and PCL/3-TCP scaffolds was assessed at 7 and 14 days after seeding (Figure 8).
No visual differences were observed after examining the stained samples at different time
periods under a contrast phase microscope (data not shown). However, the quantitative
examination showed that the Alizarin Red activity of ah-BM-MSCs increased significantly
from days 7 to 14 with both growth medium (GM) and osteogenic medium (OM). The
addition of OM promoted a slight increase in the controls at 14 days, but no significant
differences were observed between the PCL and PCL/3-TCP scaffolds.

* * *
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Figure 8. Alizarin Red quantification assay of ah-BM-MSCs seeded on PCL and PCL/3-TCP scaffolds
after 7 and 14 days of culture. Cells seeded on plastic (TCPs) were taken as the positive control,
Results are shown as a function of optical density (OD) units. # Significant differences between the
marked group at different time periods (p > 0.05). * Significant differences between the bracketed
groups at the same time period.

2.5.3. Monitoring Surface Markers on ali-BM-MSCs Seeded on the Scaffolds

To date, the most commonly reported positive markers related to adult human MSC
(ahMSCs) surface are CD105, CD90, CD44, CD73, CD29, CD13, CD34, CD146, CD106,
CD54, and CD166 [78]. The minimal criteria of MSCs include: (i) Remaining plastic-
adherent under standard culture conditions; (ii) expressing CD73, CD90, and CD105;
and (iii) differentiating into osteoblasts, adipocytes, and chondrocytes in vitro [79]. The
positive expression of the cluster of differentiation markers CD73, CD90, and CD105 of
ah-BM-MSCs seeded on both PCL and PCL/B-TCP scaffolds is shown in Figure 9. The
results are expressed as the percentage of marker lost after 14 days of culture with both
GM and OM (added on day 7). As observed, by day 14, the CD73 and CD90 markers’
expression decreased significantly after the addition of OM. For both markers, the PCL/f3-
TCP scaffolds showed a higher marker loss than the PCL scaffolds and controls. The
higher marker loss throughout the study affected the CD105 marker, whose expression
decreased significantly after the addition of OM. In this case, the PCL/p-TCP scaffolds
showed similar marker loss than the PCL scaffolds. This decrease in the positive expression
of the mesenchymal markers (C73, CD90, and CD105) could be a consequence of the
osteogenic differentiation program activation [80].
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Figure 9. (A) CD73, (B) CD90, and (C) CD105 expressions of the cells seeded on PCL and PCL/B-TCP
scaffolds. Data represent the percentage of marker loss at 14 days with different culture medium
(GM and OM). The experiment was performed in triplicate. * Significant differences between the
marked group with different culture media.
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2.5.4. Osteogenic Gene Expression: Quantitative Real-Time Polymerase Chain Reaction
(qRT-PCR) Assay

The gene expression of osteogenic-specific markers such as ALPL, COL1A1, RUNX2,
BGLAP, IBSF, SPARC, and SPP1 was used to determine osteoblastic differentiation in vitro
by qRT-PCR (Figure 10). As observed, the ALPL marker displayed an increase in gene
expression throughout the study, showing higher values after the addition of osteogenic
medium (OM) by day 7. In this time period, the PCL/B-TCP scaffolds exhibited higher
ALPL gene expression than the PCL scaffolds. For its part, the COL1A1 marker displayed
a significant peak in gene expression at 14 days with growth medium (GM). Likewise, the
COL1A1 expression with OM increased for the PCL/ B-TCP scaffolds, with no significant
differences in the time periods studied. In the same way, the exhibited RUNX2 gene
expression remains almost constant from days 7 to 14 with GM. However, a non-negligible
decrease in gene expression was observed by day 14 with OM. The BGLAP gene expression
also exhibited almost constant values throughout the study. As a matter of fact, no signifi-
cant differences were observed between the different time periods. In contrast, the IBSP
expression showed a prominent peak on both the PCL and PCL/3-TCP scaffolds on day
14 with GM. However, after the addition of OM, an abrupt decrease in IBSP expression was
observed. The SPARC gene expression showed higher values in the presence of GM but
lower marker expression in the presence of OM. Finally, the SPP1 marker showed a clear
decreasing trend from days 7 to 14 with both types of culture media, either GM or OM. It is
worth mentioning that in the latter case, the lower expression values were observed on day
14 in the presence of OM.

These results are in total accordance with the results reported by Jensen et al. [76], who
studied the influence of PCL scaffolds functionalized with hyaluronic acid and 3-TCP on
dental pulp stem cells. In this study, alkaline phosphatase, runt-related transcription factor
2, bone sialoprotein, and osteopontin markers showed similar trends to those achieved
in our work. Similar results were reported by Rabadan-Ros et al. [81], who evaluated
the impact of a porous Si-Ca-FP monophasic ceramic on osteogenic differentiation of adult
human mesenchymal stem cells (@hMSC) in a 28-day study, obtaining an up-regulation
of alkaline phosphatase, collagen type I, osteopontin, integrin-binding sialoprotein, and
osteonectin expression, while runt-related transcription factor 2 and osteocalcin expression
remained relatively unchanged along the assay. Considering the molecules necessary for
the mineralization of the extracellular matrix, Runt is defined as a transcription factor
in Drosephila, which has affinity with the « subunit of Core Binding Factor Alpha (Cbfa).
The three related genes called Core Binding Factor Alpha 1 {Cbfal), Cbfa2, and Chfa3 are
capable of generating different proteins [82-84]. Cbfal (Runx2) is the specific transcription
factor for osteogenesis (Runx2/AML3) and the determinant for the differentiation of
mesenchymal cells toward osteoblastic lineage [85] under the stimulus of specific genes
such as OC, ALP, BSE, collagen type I (Col 1), and Collagenase-3 (matrix metalloproteinase-
13 (MMTP-13) [85].

In this sense, the trend observed in RUNX2 expression in our study and in others
analogous could be attributed to the fact that it is involved in multiple signal transduction
pathways, and its activity is tightly regulated at both the transcriptional and posttransla-
tional levels [87].
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Figure 10. Quantitative real-time polymerase chain reaction results of osteogenic markers after 7 and
14 days of culture. The results are expressed as mean =+ SD. ¥ Significant differences between the
marked group at different time periods (p > 0.05). No significant differences were observed between
the groups in the same time period. (A) ALPL, alkaline phosphatase; (B) COL1A1, collagen type I;
(C) RUNX2, runt-related transcription factor 2; (D) BGLAP, osteocalcin; (E) IBSP, integrin-binding
sialoprotein; (F) SPARC, osteonectin; (G) SPP1, osteopontin.

3. Materials and Methods
3.1. Fabrication of Polymer-Based Porous 3D-Printed Scaffolds
3.1.1. Preparation of PCL Filaments Coated with 3-TCP Microparticles

The process used for the preparation of the poly(e-caprolactone)/B-TCP composite
filaments, labeled as PCL/ B-TCP, is described herein. Briefly, PCL (MW 50 kD) filaments of
1.75 mm in diameter and 150 mm in length were heated at 65 °C in hot water (bain-Marie)
until the filament became flexible and changed its aspect from opaque white to completely
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transparent. After this, the filament was coated manually bearing on a surface dusted
with copious amounts of 3-TCP powder previously mortared and sieved at 125 um. The
collected coated filaments were dried at room temperature (RT) for 30 min before being
fed into the printer extruder. It is worth mentioning that both the PCL (uncoated) and
PCL/B-TCP filaments were weighed in order to estimate the final 3-TCP microparticle
concentration of 5 wt%. The average filament diameter was calculated from at least
20 measurements performed on different optical images acquired with a stereomicroscope.

3.1.2. Design and Printing of 3D Scaffolds with Controlled Porosity Using the Fused
Deposition Modeling (FDM) Method

The scaffolds were designed with the software REGEMAT 3D Designer v1.4.4 and
manufactured by the fused deposition modeling (FDM-3D) method using a REGEMAT
3D Bio V1® bioprinter (REG4Life, REGEMAT 3D, Granada, Spain) equipped with a glass
bed and a 0.4 mm diameter nozzle (Figure 11A). Both the PCL and PCL/B-TCP scaffolds
dimensions were set to 1.50 x 20 x 20 mm (height x width x length) (Figure 11B,C) and
printed using the same parameters (infill speed of 11 mm/s, layer height of 0.25 mm, pore
size of 200 um, and printing temperature of 160 °C). The number of perimeters and solid
bottom/top layers was set to 0, allowing to obtain scaffolds with interconnected and open
porosity. In order to enhance the reproducibility of the experiments and to reduce the
variability between the samples, an 8 mm biopsy punch was used to prepare defined and
reproducible scaffolds (Figure 11D), obtaining four disk-shaped scaffolds of 8 x 1.5 mm
(diameter x height) per printed scaffold (Figure 11E), which complies with the recognized
international standard ISO/FDIS 23317 [88].

Figure 11. (A) REGEMAT 3D Bio V1% bioprinter, (B) scaffold design with REGEMAT 3D Designer
v1.44, (C) 3D-printed scaffolds of 1.50 x 20 x 20 mm (height » width x length), (D) disk obtention
using a 8 mm biopsy punch, and (E) disk-shaped scaffolds of 8 x 1.5 mm (diameter x height).

Then, the scaffolds were rinsed with distilled water in an orbital shaker for 30 min
at 250 rpm to remove any undesired dust contamination before being sterilized with a
pulsed light system XeMaticA-Basic-1L (Steribeam, Kehl, Germany). The latter produces
pulses ranging from infrared (IR) to ultraviolet (UV) light with 21% of UV content [89]. The
effectiveness of the method was verified by incubating the samples for five days at 37 °C in
test tubes containing 7 mL of sterile Tryptic Soy Broth (#T8907; Sigma-Aldrich, Saint Louis,
MO, USA). This methodology is widely used for detecting the presence of microorganisms.

3.2. Characterization of the Composite Filaments and the 3D-Printed Scaffolds

3.2.1. Morphological Characterization and Microanalysis of the Filaments and the 3D Scaffolds

Scanning Electron Microscopy and Energy-Dispersive X-ray Analysis (SEM-EDX)
Morphological characterization of the filaments and the 3D-printed scaffolds was

carried out by means of a digital camera (Axiocam 305 color) coupled to an optical micro-

scope (Zeiss 415510), scanning electron microscopy (SEM; model JEOL-6100 (JEOL Ltd.,

Tokyo, Japan)), and energy dispersive X-ray spectroscopy (EDX; Oxford INCA (Oxford
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Instruments plc., Abington, Oxfordshire, U.K.). For SEM analysis, the samples were coated
with gold, while for EDX analysis, they were carbon-coated to avoid spectrum overlaps
with other elements.

Micro-Computed Tomography (#CT) Scaffold Imaging: Porosity and g-TCP
Particle Distribution

The scaffold porosity and the distribution of the B-TCP particles in the scaffold were
detected using a Quantum GX2 micro-CT imaging system (PerkinElmer, Hopkinton, MA,
USA) at a voxel size of 72 um. Typically, three samples randomly selected were placed
on a 35 mm diameter object bed. A complete scan (scanning parameters: energy = 90 kV;
intensity = 88 uA) was then performed. The scanned microstructural images were recon-
structed using Invesalius 3.1 software (©2007—2017, Center for Information Technology
Renato Archer CTI). The total porosity, pore size, and open porosity of each scaffold were
analyzed. In order to obtain the total porosity p, the scaffold volume Vg was compared to
the theoretical volume of the cylinder V1 using Equation (1) [10]:

p=1-(Vs/Vr) )

3.2.2. Protein Adhesion: Coomassie Brilliant Blue Test

The Coomassie Brilliant Blue test was used to determine protein adsorption on the
surface of both the PCL and PCL/3-TCP scaffolds. First, the scaffolds were immersed
for 30 min in fetal bovine serum (FBS; #F7524, Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, USA) to
allow protein adhesion. Then, the excess solution was removed and the scaffolds were
left to dry in an oven at 37 °C for 45 min. After drying, the scaffolds were fixed with 4%
paraformaldehyde in PBS for 15 min and immersed for 30 min in the Coomassie staining
solution, which was prepared according to the manufacturer’s instructions (Coomassie Bril-
liant Blue R-250 Dye, #20278; Thermo Fisher, Rockford, IL, USA). Finally, the scaffolds were
rinsed three times with a destaining solution containing methanol/acetic acid/distilled
water (40/10/50, % v /v /).

3.2.3. In Vitro Degradation Kinetics

Scaffold degradation was assessed in vitro by measuring the weight loss of scaffolds.
Typically, polymeric scaffolds were weighed and subsequently immersed in 2 mL of
complete GM (DMEM) in 12-well plates, incubated at 37 °C, in a 5% CO, atmosphere
with 95% relative humidity, for different time periods of 1, 3, 7, 14, 21, and 28 days.
Then, scaffolds were recovered from the medium, rinsed with deionized water, dried at
37 °C overnight, and re-weighed. The weight loss (WL) was calculated by applying the
following equation:

WL% = [(Wo — W4)/Wo] = 100 @
where Wy and W indicate the weight of the scaffold before and after the scheduled im-
mersion time, respectively. Degradation experiments were performed, at least in triplicate,
and each measurement was performed six times to obtain appropriate statistics.

3.3. Isolation, Characterization and Culture of Adult Human Bone Marrow-Derived Mesenchymal
Stem Cells (wh-BM-MSCs)

The ah-BM-MSCs were isolated and cultured as previously described [90,91] and
characterized in accordance with the criteria established by the International Society for
Cell Therapy (ISCT) [92] (data not shown). Briefly, three healthy patients scheduled for
elective orthopedic surgery were recruited for this study. Informed consent was obtained
from each of them. Bone marrow was collected by percutaneous direct aspiration from
the iliac crest. The mononuclear cells were then separated from the bone marrow and
washed using a SEPAX® 5-100 device (Biosafe, Eysins, Switzerland). For more details
related to the methodology and procedure applied, cell isolation, culture, and expansion of
ah-BM-MSCs, please refer to previous publications [90,91]. After determining nucleated
cells viability with trypan blue solution (#T8154; Sigma-Aldrich, Saint Louis, MQ, USA) for
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initial expansion, the harvested cells were seeded at a density of 3.75 x 10° mL in a 75 cm?
tissue culture flask (Biofil®) with 10 mL of basic growth culture medium (GM) consisting
of Dulbecco’s Minimal Essential Medium (DMEM) (#31885-023; Gibco, Bleiswijk, the
Netherlands) incorporating 10% (v/2) inactivated fetal bovine serum (FBS) (#F7524, Sigma-
Aldrich, Saint Louis, MO, USA), 100 U/mL of penicillin, and 100 ug/mL of streptomycin
(#P4333, Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, USA), and then incubated at 37 °C in a 5%
COy atmosphere with 95% of relative humidity. After seven days, the culture medium
was renewed, thus eliminating the non-adherent cells, including some hematopoietic
cells, facilitating the identification and selection of the attached cells [93]. When 80-90%
confluence was reached, cells were treated with 0.25% w /o trypsin/EDTA (#T4049, Sigma-
Aldrich, Saint Louis, MO, USA) in phosphate-buffered saline (PBS, pH 7.4) for 5 min. The
collected cells were then subcultured at a 1:3 ratio and expanded for future use. Passages
3 and 4 (P3-P4) were trypsinized and collected to be used in all subsequent in vitro assays.

All biological experiments were in full compliance with regulatory guidelines, and
the experimental protocol was ethically reviewed and approved by the Institutional Ethics
Committee of UCAM-Universidad Catélica de Murcia (Authorized No CE051904) UCAM
ethics committee (CE n® 052114).

3.3.1. ah-BM-MSC Characterization

Before performing the in vitro assays, the purity of the ah-BM-MSCs populations was
assessed by flow cytometry (Beckman Dickinson & Co., Franklin Lakes, NJ, USA; Software
Navios). In order to characterize the cells, a pool of a#-BM-MSCs detached from different
flasks was labeled with an MSC Phenotyping Kit (#130-095-198, Miltenyi Biotec, Bergisch-
Gladbach, Germany) and PE Anti-Rat CD44H mouse IgG2A antibody (Ré&D Systems), in
order to quantify the expression of CD73, CD90, CD105, and CD44 markers.

3.3.2. Cell Seeding Methods

Prior to cell seeding, the scaffolds were conditioned with the culture medium and
incubated at 37 °C in a 5% CO; atmosphere with 95% of relative humidity for 48 h.

For cell adhesion, proliferation, and viability assays, the #i-BM-MSCs were seeded
onto the top of the PCL and PCL/B-TCP scaffolds at a density of 5 « 104 cells em ™2
in 48-well plates, taking as a positive control cells seeded onto tissue culture-treated
polystyrene wells (TCPS; Sigma-Aldrich, Corning, NY, USA). For the cellular metabolic
activity assay (AlamarBlue® Assay), the scaffolds were rigorously changed to a new 48 well-
plate 24 h after seeding, in order to quantify solely the metabolic activity of the cells growing
on the scaffolds. At this time, the cells adhered to the bottom of the polystyrene wells
were counted and discarded. The mean total count of cells adhered to the bottom of the
well plate was 2 x 104 cells cm 2, giving an approximate value of 3 x 104 cells adhered to
the scaffold.

To perform osteogenic differentiation studies, the scaffolds were placed in 0.4 um pore
culture well inserts (Falcon®) and the ah-BM-MSCs were seeded at the bottom of the wells
at a density of 5 x 10% cells em 2. Cells seeded onto tissue culture-treated polystyrene
(TCP) wells were taken as a positive control. From day 7, a set of at least three plates initially
cultured in growth medium (GM) were replaced by osteogenic differentiation medium
(OM) (CTSteo]\"[)!&)(-)(FTM Differentiation Medium; #5CM121, Sigma-Aldrich, Saint Louis,
MO, USA). Thus, the cellular differentiation induced by all of the scaffolds researched in
the present study growing either on GM and OM were charactlerized in order to assess their
effectiveness. The media were changed twice a week for all of the experiments performed.

3.4. Cell Viability, Adhesion, and Proliferation Assays
3.4.1. Cytotoxicity Assay

The viability of ah-BM-MSCs was evaluated using a resazurin-based cell viability
assay (AlamarBlue®; #DAL1100, Invitrogen, Carlsbad, CA, USA) on days 1 and 3 after
seeding. Briefly, at different time periods of the study, fresh medium (500 uL) containing
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10% (v/v) AlamarBlue® reagent was added to each well and incubated at 37 °C in a 5%
COy atmosphere with 95% of relative humidity for 4 h. During this time, the culture plate
was wrapped with aluminum foil in order to provide a dark environment. Then, 150 uL
aliquots of each well were transferred to a black-walled 96-well plate and fluorescence
was measured with a Synergy MX ultraviolet-visible (UV-Vis) spectrophotometer (Bio Tek
Instruments Inc., Winooski, VT, USA) at excitation and emission wavelengths of 530 and
590 nm, respectively.

3.4.2. Cellular Metabolic Activity Assay

AlamarBlue® was used according to the manufacturer’s instructions to assess the
metabolic activity of the ##-BM-MSCs on days 1, 3, 7, and 14 after seeding. In this assay, we
only evaluated the metabolic activity of the cells adhered to the scaffolds (cells growing on
the well plate are counted and discarded). Ateach time period of the study, the fluorescence
was measured with a Synergy MX ultraviolet-visible (UV-Vis) spectrophotometer (Bio Tek
Instruments Inc., Winooski, VT, USA) at excitation and emission wavelengths of 530 and
590 nm, respectively.

3.5. Osteoblastic Differentiation Assays
3.5.1. Alkaline Phosphatase (ALP) Activity

The ALP activity of the ah-BM-MSCs was assessed at 7 and 14 days after seeding
using an Alkaline Phosphatase Detection Kit (#5CR004, Merck Millipore, Billerica, MA,
USA). At each time period of the study, cells were detached and an aliquot of 2 x 10* cells
(per sample) was treated following the manufacturer’s instructions in order to quantify
the hydrolysis of p-nitrophenyl phosphate into phosphate and p-nitrophenol. The reaction
affords a yellow-colored by-product that is proportional to the amount of ALP present
within the reaction. At each time period of the study, the absorbance was measured ata
wavelength of 405 nm in a Synergy MX ultraviolet-visible (UV-Vis) spectrophotometer (Bio
Tek Instruments Inc., Winooski, VT, USA).

3.5.2. In Vitro Mineralization of Alizarin Red Solution (ARS) Staining

The in vitro mineralization was evaluated by the specific binding of Alizarin Red
Solution (ARS) staining to calcium deposits at 7 and 14 days after seeding using an Osteo-
genesis Assay Kit (#HCMB815; Millipore, Billerica, MA, USA). Briefly, at each time period
of the study, the ah-BM-MSCs were stained with ARS and visualized using an optical
microscope (Motic AE2000, Shimadzu Corp., Kyoto, Japan). Then, to quantify matrix
mineralization, the samples were treated following the manufacturer’s instructions, and
the optical density (OD) at 405 nm was measured in a Synergy MX ultraviolet-visible
(UV-Vis) spectrophotometer (Bio Tek Instruments Inc., Winooski, VT, USA).

3.5.3. Monitoring Surface Markers in the Cells Seeded on the Scaffolds: Cluster of
Differentiation (CD)

In order to characterize the a2-BM-MSCs, quantification of cell surface markers CD73,
CD90, CD105 was performed by flow cytometry (Beckman Dickinson & Co., Franklin Lakes,
NJ, USA; Software Navios). First, the cells were detached with TrprETM Select Enzyme (1X)
(#11598846, Gibco, Bleiswijk, the Netherlands) and collected, using 2 x 105 cells for each
experimental condition. Then, the cells were washed with PBS and labeled with an MSC
Phenotyping Kit (#130-095-198, Miltenyi Biotec, Bergisch-Gladbach, Germany), consisting
of the following fluorochromes: Allophycocyanin (APC) conjugated with CD73, fluorescein
isothiocyanate (FITC) conjugated to CD90, phycoerythrin (PE) conjugated to CD105, and
peridinin-chlorophyll cy5.5 conjugated with CD14/CD20/CD34/CD45. Additionally, a
test tube containing cells labeled with the cocktail isotype was used as a control. To check
cell viability, 100 uL of the binding buffer (1:10 in Hy0), 5 uL of Annexin V antibody, and
5 uL of propidium iodide (IP) were added to a tube labeled as Annexin V (Immuno Step).
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All of the test tubes were kept at 4 °C (inice) for 15 min in a dark environment, and
washed with 1000 uL of PBS EDTA, except for the Annexin V tube, which was washed
with a binding buffer. Then, the tubes were centrifuged (300 g, 10 min, 4 °C) and the
supernatant was discarded. Finally, the labeled pellet was resuspended with 500 uL of
PBS/EDTA and the samples were analyzed by flow cytometry.

3.5.4. Osteogenic Gene Expression: Quantitative Real-Time Polymerase Chain Reaction
(qRT-PCR) Assay

qRT-PCR assay was performed to analyze the expression of alkaline phosphatase
(ALPL), collagen type [ (COL1AT), runt-related transcription factor 2 (RUNX2), osteocal-
cin (BGLAP), integrin-binding sialoprotein (IBSP), osteonectin (SPARC), and osteopontin
(SPP'1). The total RNA was extracted from cells using an RNAqueous Micro Kit (Invit-
rogen by Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA) according to the manufacturer’s
instructions, followed by reverse transcription of mRNA with an iScript cDNA Synthesis
Kit (Bio-Rad). The quantitative PCR was performed using SYBR Premix ExTaq (Takara) in
QuantStudio 5 (Applied Biosystems). Specific primers for mRNA were purchased from
Qiagen (QuantiTech Primer Assays, Hilden, Germany). All measurements were carried
out at least in triplicate. The Ct values were converted to relative quantification using the
2ACt method by normalizing to glyceraldehyde-3-phosphate dehydrogenase (GAPDH)
and hypoxanthine phosphoribosyltransferase 1 (HPRT1) (Qiagen, Hilden, Germany).

3.6. Statistic

All data are represented as the mean + SD. The statistical significance was determined
by a two-way ANOVA using GraphPrism 9.0.1 (GraphPad Software Inc., San Diego, CA,
USA) for Windows. Comparisons between groups were evaluated with #-tests, with the
significance level being p < 0.05.

4. Conclusions

To conclude, in the present work, we presented an innovative strategy of combining
polymers and biofriendly ceramics as a platform for bone tissue engineering biomaterials
design. We introduced a novel route to fabricate hybrid 3D-printed porous composite
scaffolds with open and interconnected porosity based on poly(e-caprolactone) (PCL)
and B-tricalcium phosphate (B-TCP) microparticles. We studied in detail their influence
in the process of adhesion, proliferation, and osteoblastic differentiation of multipotent
adult human bone marrow mesenchymal stem cells (ah-BM-MSCs). We demonstrated
their biological response, bicactivity, and biocompatibility via primary mesenchymal stem
cell cultures by studying their effects on cytotoxicity (viability) and extracellular matrix
production. The mineralization and alkaline phosphatase (ALF) assays revealed that
osteogenic differentiation of the af-BM-MSCs increased in the presence of the 3D-printed
PCL/B-TCP scaffolds if compared to both the control group and the native PCL scaffolds,
which demonstrates the effective interactions between the 3-TCP microparticles and cells.
The latter was also confirmed by quantifying the percentage of mesenchymal marker loss
(flow cytometry) and monitoring the gene expression levels (QRT-PCR) of most of the
proteins involved in the ossification process. The calcium ions released are probably the
main responsibility of metabolic activity and cellular differentiation. Our findings suggest
that similar bio-inspired hybrid composite materials would be excellent candidates for
ostecinductive and osteogenic medical-grade biomaterials.

Supplementary Materials: The following are available online at https:/ /www.mdpi.com/article/
10.3390/1jms222011216/s1, Figure 51: SEM micrographs of the (A) native PCL and (B) PCL/B-TCP
filaments. {C) Image of both filaments taken with a stereomicroscope at 3X magnification. The 3-TCP
microparticles were stained with nigrosine to get clear and highly defined images. () Micrograph
showing a magnification of the p-TCP microparticles coating the filament and (E} its corresponding
EDX spectrum. The researched area is depicted as a vellow square.
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Abstract: Acute and chronic bone infections, especially those caused by methicillin-resistant Staphylo-
coccus aurens (MRSA), remains a major complication and therapeutic challenge. Itis documented that
local administration of vancomycin offers better results than the usual routes of administration (e.g.,
intravenous) when ischemic areas are present. In this work, we evaluate the antimicrobial efficacy
against S. aureus and S. epidermidis of a novel hybrid 3D-printed scaffold based on polycaprolactone
(PCL) and a chitosan (CS) hydrogel loaded with different vancomycin (Van) concentrations (1, 5,
10, 20%). Two cold plasma treatments were used to improve the adhesion of CS hydrogels to the
PCL scaffolds by decreasing PCL hydrophobicity. Vancomycin release was measured by means of
HPLC, and the biological response of ah-BM-MSCs growing in the presence of the scaffolds was
evaluated in terms of cytotoxicity, proliferation, and osteogenic differentiation. The PCL/CS/Van
scaffolds tested were found to be biocompatible, bioactive, and bactericide, as demonstrated by
no cytotoxicity (LDI activity) or functional alteration (ALP activity, alizarin red staining) of the
cultured cells and by bacterial inhibition. Our results suggest that the scaffolds developed would be
excellent candidates for use in a wide range of biomedical fields such as drug delivery systems or
tissue engineering applications.

Keywords: 3D printing; hybrid scaffold; polycaprolactone; chitosan; vancomycin; mesenchymal
stem cells; tissue engineering; drug delivery systems (DDSs); osteomyelitis

1. Introduction

Bone infections, such as osteomyelitis, remain a major clinical challenge in the field of
bone surgery due to their serious rate of mortality and morbidity [1]. The most common
causative species of surgical site infections and medical device-associated infections are
the opportunistic Gram-positive staphylococci (=75% of cases), particularly Staphylococ-
cus aureus and Staphylococcus epidermidis [2,3]. In terms of pathogenesis, ostcomyelitis is
complex and varied, with bacteria reaching the bone in two ways: (i) endogenously via
blood or originating from another nearby or distant source of infection (hematogenous
osteomyelitis); and (ii) exogenously through direct inoculation, contamination of an open
trauma, or postsurgical procedures [4].

S,
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The traditional treatment for chronic osteomyelitis includes extensive resection of
the infected tissue, repair of the bone defect, and intravenous and local administration
of antibiotics over long periods of time [5,6] (Figure 1A). In more specific cases such as
infections associated with the implantation of prosthetic materials (hip, knee, and shoulder
prosthesis) or osteosynthesis materials for fracture stabilization (plates, screws, pins, etc.),
as a first step, treatment requires the simultaneous removal of the implant and intravenous
and local antibiotherapy maintenance until normalization of biochemical parameters, as
well as the performance of osteoarticular reconstruction surgery as required by the case [5].

Figure 1. Schematic representation of current antibiotic treatment strategies used to control bone
infections (blue spheres: antibiotics; (A): intravenous route; (B): implantation of a local drug delivery
system (DDS) fabricated by loading a scaffold with antibiotics).

Another strategy for the local treatment of chronic bone infections has been based
on the administration of antibiotics by means of implantation of drug delivery systems
(DDSs) at the site of infection (Figure 1B). One of the most used DDSs for the treatment of
osteomyelitis have been antibiotic-loaded poly(methyl methacrylate) (PMMA) beads [7,8].
PMMA, also referred to as (acrylic) bone cement, is a non-resorbable biomaterial that works
by slowly releasing antibiotics (generally gentamicin and vancomycin) over time, which
can help to eradicate the bacteria causing the infection [9,10]. Despite having been used for
decades in clinical practice, PMMA beads or blocks are far from being an ideal antibiotic
carrier. The non-degradability of this biomaterial requires a second surgery to remove the
beads 2 or 3 weeks after implantation [11].

Vancomycin (Van) is the most commonly used antibiotic in treatment of infections
in arthroplasty surgery and chronic osteomyelitis of any etiology [10]. This glycopeptide
antibiotic acts primarily as a cell wall synthesis inhibitor in susceptible organisms. It binds
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rapidly and irreversibly to the cell wall of susceptible bacteria, inhibiting the synthesis of
peptidoglycan, which forms the structure of the cell wall [12,13].

Polycaprolactone ('CL) is a synthetic polymer that has been commonly used in 3D-
printing applications as a scaffolding component for bone and cartilage reconstruction [14-16].
Among its main advantages, we find its biocompatibility, biodegradability, good mechani-
cal properties, and its low melting temperature (=60 °C}, which makes it more versatile
than other synthetic polymers used for 31> printing applications [17]. However, the 3D
printing temperatures used to fabricate well-defined scaffolds with controlled architecture
are around 120-160 °C, which makes it impossible to combine them with cells, growth
factors, or other bicactive molecules during the printing process [18,19]. On the other hand,
PCL lacks natural motifs that provide specific binding sites for cells that facilitate tissue
integration [20]. Because of this, different strategies have been developed to overcome
PCL native hydrophobicity, such as surface modification using NaOH treatment or its com-
bination with other synthetic or naturally derived materials (hydrogels) to create hybrid
scaffolds with enhanced properties [21-24]. Synthetic and naturally derived hydrogels
have been widely used for different biomedical applications due to their ability to encapsu-
late cells, drugs, growth factors, or other bioactive molecules [25,26]. Naturally derived
hydrogels principally include collagen, chitosan, alginate, silk fibroin, gelatine, cellulose,
hyaluronic acid, and hydrogels derived from decellularized tissues [27].

Chitosan (CS) is a naturally derived semicrystalline polymer that is obtained by partial
deacetylation of chitin under alkaline conditions [28]. It is one of the materials most
widely used to prepare hydrogels due to its excellent biocompatibility, nontoxicity, and
biodegradability [29,30]. However, CS hydrogels present several problems due to their
unstable structures with large-sized and poorly defined pores, weak formability, and low
mechanical properties, limiting their further ufilization for in vivo studies [31,32]. For this
reason, they have been combined with curable polymers such as polycaprolactone (PCL)
and polylactic acid (PLA), which provide the scaffolds basic mechanical support [33,34].

The fabrication of hybrid materials that combine natural and synthetic polymers is
a promising approach for creating new scaffolds that combine the intrinsic advantages
of both materials and meet several requirements, such as being biodegradable, bicactive,
having good mechanical properties, and being easy to fabricate [35]. In this work, we focus
on the fabrication of a novel hybrid 3D-printed scaffold based on polycaprolactone and
a chitosan hydrogel loaded with different vancomycin concentrations (1%, 5%, 10%, and
20%) as a DDS to evaluate its antimicrobial efficacy against S. aureus and S. epidermidis. In
addition, we propose a novel method for improving the adhesion of hydrophobic polymers
(PCL) to hydrogels using two different cold plasma treatments. The obtained scaffolds
combine the natural biocompatibility, biodegradability, and antibacterial properties of
CS with the excellent mechanical properties of PCL. The morphological characteristics of
the scaffolds were studied by means of optical and scanning electron microscopy (SEM),
showing that the CS/Van hydrogel successfully coated the PCL matrix homogeneously
after the plasma treatments. The antibacterial efficacy of the scaffolds was tested against
Staphylococcus aureus and Staphylococcus epidermidis, and vancomycin release was studied
at different time periods by means of high-performance liquid chromatography (HPCL).
Finally, we evaluated the possible systemic adverse effects of scaffolds at the cellular level
by analyzing the viability, proliferation, and differentiation of a population of adult human
bone marrow-derived mesenchymal stem cells (sh-BM-MSC).

2. Materials and Methods
2.1. Materials

Polycaprolactone (PCL) 3D printing filament (molecular weight: 50,000 g/mol) was
purchased from 3D4makers (Haarlem, The Netherlands). Chitosan (#448869, 75-85%
deacetylated, low molecular weight), acetic acid, and NaOH were obtained from Sigma-
Aldrich (Saint Louis, MO, USA) and used as received. Vancomycin hydrochloride was
purchased from Lab. Reig Jofre S.A. (Barcelona, Spain).
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Staphylococcus aureus (CECT 239) and Staphylococcus epidermidis (CECT 231) strains
were purchased from the Spanish Type Culture Collection (CECT) (Valencia, Spain). Tryptic
Soy Broth (TSB), Tryptic Soy Agar (TSA), and buffered peptone water were obtained from
Scharlau (Barcelona, Spain).

2.2. Methods
2.2.1. Fabrication of Porous Polycaprolactone/Chitosan Scaffolds Loaded with Vancomycin
Design and Fabrication of 3D-Printed PCL Scaffolds with Controlled Porosity Using the
Fused Deposition Modelling (FDM) Method

The scaffolds were designed by using REGEMAT 3D Designer software (v1.4.4) and 3D-
printed using REGEMAT 3D Bio V1® bioprinter (REG4Life, REGEMAT 3D, Granada, Spain)
equipped with a glass bed and a thermoplastic extruder with a 0.4 mm diameter nozzle. The
scaffolds were designed with the following parameters: scaffold size 1.50 x 20 x 20 mm
(height, width, length), pore size 200 um, layer height 0.25 mm, perimeters 0, solid bot-
tom/top layers 0, infill pattern triangular; and manufactured using a medical-grade PCL
filament printed at 160 °C with an infill speed of 11 mm/s. As described in a previous
work, an 8 mm biopsy punch was used to prepare defined and reproducible disk-shaped
scaffolds of 8 x 1.50 mm (diameter, height) from each printed scaffold (Figure 2A) [18]. In
addition, nonporous (solid) PCL scaffolds of 12 x 12 x 1.50 mm (width, length, height)
were printed in order to avoid porosity interfering with some of the experimental results
(Figure 2B). Porous disk-shaped scaffolds were characterized and used for all biological
and microbiological experiments and solid scaffolds were only used to evaluate the effect
of cold plasma treatment on the adhesion of CS/Van hydrogel to the PCL matrix (see
Section 2.3.2), as it was noticed that the porosity interfered in the experimental results.

A B

2mm

Figure 2. Micrographs of (A) porous and (B) solid PCL scaffolds printed using REGEMAT 3D Bio
v1® bioprinter.

Vancomycin-Loaded Chitosan Hydrogel Preparation

The chitosan hydrogels were prepared by dissolving low molecular weight chitosan at
a concentration of 4% (w/v) in demineralized water containing 1.5% (v/?) acetic acid. The
solutions were mechanically stirred for 24 h (250 rpm) and vancomycin was added to the
chitosan hydrogels in a content of 1%, 5%, 10%, and 20% (w/w of chitosan). After 24 h, the
solutions were centrifuged (3000 rpm, 1 h) to remove air bubbles.

Hybrid Scaffold Preparation

The 3D-printed PCL scaffolds were dip-coated in the chitosan hydrogel and left to
dry overnight. Then, the scaffolds were neutralized in a 1 M NaOH solution for 2 h and
rinsed three times with distilled water to remove residual acids. The whole process was
performed in a laminar flow cabinet to avoid sample contamination.

Preliminary tests showed that the chitosan coating remained firmly adhered to the
porous PCL scaffolds, as it was trapped between the 3D-printed strands. However, that
was not the case for solid PCL scaffolds, which repelled the chitosan coating as seen in
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Figure 3C. This could be due to the fact that PCL is a hydrophobic polymer, which makes it
difficult to adhere to hydrogels with more than 90% water content.

B

Figure 3. Plasma treatments performed on the PCL scaffolds. (A) Cold atmospheric plasma jet;
(B) homemade torch with a piezoelectric plasma generator. Optical microscopy images of (C) Solid
PCL scaffold (untreated) coated using CS hydrogel (scale bar 400 pm); (D) solid PCL scaffold coated
using CS hydrogel after being exposed to cold plasma for 30 s (scale bar 400 pm).

Plasma treatments have recently been used to lower the hydrophobicity of polymer
surfaces by forming reactive oxygen species (ROS) [36]. These newly formed reactive
species generate hydrophilic groups (hydroxyl or carboxylic) on the polymer surface that
can interact with the hydrogels [37]. Even if plasma treatment was not necessary for
porous scaffolds, two different plasma technologies were tested on the surfaces of solid PCL
scaffolds: (i) a cold atmospheric pressure plasma jet developed in GREMI-CNRS consisting
of a plasma gun that is a dielectric barrier discharge (DBD) plasma and helium fed and
powered using a microsecond voltage pulse [38] (Figure 3A); and (ii) a homemade torch
with a piezoelectric plasma generator (CeraPlas®) developed by TDK Electronics GmbH &
Co [39] (Figure 3B). This technology is based on a piezo ceramic component and a driving
circuit that allows for generating cold atmospheric plasma. After being exposed for 30 s
to plasma treatments with 5 mm gap, the PCL scaffolds were dip-coated in the chitosan
hydrogels and left to dry overnight. As can be seen in Figure 3D, the CS hydrogel was not
repelled by the scaffold, showing a homogeneous distribution.

In order to determine the amount of chitosan adhered to the scaffolds, the weight of
the PCL scaffolds was compared to the weight of PCL/CS/Van scaffolds after the coating
process. After weighing the scaffolds (n = 10) in an analytical balance, an increment from
33.34 + 0.34 mg (native PCL) to 41.16 + 1.01 mg (PCL/CS/Van scaffolds) was observed. No
significant differences were obtained between the weight of PCL/CS scaffolds at different
vancomycin concentrations.

2.3. Characterization of the 3D-Printed Scaffolds
2.3.1. Morphological Characterization of the 3D-Printed Scaffolds

The morphological characterization of the 3D-printed scaffolds was carried out using
a digital camera coupled to a stereomicroscope. The surface morphology of the scaffolds
was examined using scanning electron microscopy (SEM; model JEOL-6100, JEOL Ltd.,
Tokyo, Japan). Prior to visualization, the scaffolds were mounted on aluminum stubs with
conductive paint and sputter-coated with platinum (10 mA, 120 s). SEM micrographs were
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obtained at magnifications of 20 and 45 under an accelerating voltage of 15-20kV and
a working distance of 4-5 mm.

2.3.2. Wettability Assay

Static water contact angle (WCA) measurements were performed on a drop shape
analyzer (DSA100S KRUSS GmbH) to assess the effect of cold plasma treatment on PCL
hydrophobicity. The water droplet volume was set to 1 uL. and the deposit speed at
2.67 uL/s. Briefly, solid PCL scaffolds (n = 3) were treated using a cold atmospheric plasma
jet (Plasma 1) and a homemade torch with a piezoelectric plasma generator (Plasma 2)
(Figure 3). Three untreated scaffolds were used as control. Each measurement was per-
formed in triplicate in three different scaffolds for better statistical significance.

2.3.3. In Vitro Degradation Kinetics

The in vitro degradation of the scaffolds was assessed by measuring the weight loss of
the constructs at 1, 3, 7, 14, 21, and 28 days. Briefly, PCL/CS/Van scaffolds were weighed
(W, initial weight) and subsequently immersed in eppendorf tubes containing 1 mL of
complete growth medium (DMEM). Then, the scaffolds were incubated at 37 °C in a
5% COy atmosphere at 95% relative humidity. At different time periods, the scaffolds were
recovered from medium, sightly wiped using filter paper, and reweighed (W, final weight).
The weight loss (WL) was calculated by applying the following equation [40]:

WL% = [(Wy — Wg)/Wq] = 100 o))

where Wy and Wy indicate the weight of the scaffold before and after the scheduled
immersion time, respectively.

2.3.4. Water Absorption Assay

The swelling behavior of PCL/CS/Van scaffolds was tested in PBS solutions of pH
7.4. Three PCL/CS/Van scaffolds of known weight were put into stainless steel baskets in
order to prevent scaffolds from floating. At different timepoints (0.5, 1, 3, 6, 24, 48 h), the
scaffolds were collected and gently wiped using filter paper before being weighed. Water
absorption percentage was calculated using the following equation [41]:

Water absorption (%) = % % 100 ()
0

where w; is the weight of the scaffolds at time #, and wy is the initial weight of the

dry scaffolds.

2.3.5. Vancomycin Release Quantification

Vancomycin-loaded chitosan scaffolds were immersed into 1.5 mL eppendorf tubes
containing 1 mL phosphate-buffered saline (PBS, pH 7.4) medium at 37 °C in darkness.
At predetermined timepoints (1 h,3h, 6 h, 24 h, 48 h, 72 h, 7 d, and 14 d), the medium
was collected, and fresh PBS was refilled accordingly. The vancomycin concentration was
measured using high-performance liquid chromatography (HPLC) (Agilent 1200 series,
Agilent Technologies, Waldbronn, Germany) with diode array (DAD) and fluorescence
(FLD}) detector, equipped with a Vydac 218TP C18 column (250 x 4.6 mm, 5 um, Avantor®,
Radnor Township, PA, USA). The analysis was performed under isocratic conditions
(0.8 mL/min} using 89% ammonium phosphate 0.5 M and 11% acetonitrile as mobile phase.
Prior to the measurements, a calibration curve of vancomycin in PBS was determined by
measuring absorbance values of stock solutions of vancomycin from 100 to 0.5 ug/’mL at
282 nim (linear range 12.4 to 0.5 ug/mL; R?> 0.998).
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2.4. Evaluation of Antimicrobial Properties
2.4.1. Bacterial Culture

Strains of Staphylococcus aureus (CECT 239) and Staphylococcus epidermidis (CECT 231)
were obtained from the Spanish Type Culture Collection (CECT) (Valencia, Spain). To
activate the S. aureus and S. epidermidis strains, they were grown in TSB medium and
incubated aerobically at 35 °C for 24 h. The bacterial cultures were stored in TSA medium
at 4 °C for over three months. For daily use, a working culture was prepared by transferring
a single colony from TSA to 10 mL of TSB, followed by incubation at 35 °C for 24 h.

2.4.2. Agar Diffusion Method

In order to assess the antimicrobial properties of the chitosan coating loaded with
vancomycin, experiments were conducted to measure the inhibition zones. Initially, a
suspension of each microorganism (5. aurens and S. epidermidis) was prepared with a
concentration of 5.0 logl0 colony-forming units/mL (CFU/mL} in TSB (2X} medium.
Subsequently, 100 uL aliquots of the bacterial suspension were added to 6.0 mm diameter
well plates containing TSA agar.

Following a brief drying period, the samples were brought into contact with the
PCL/Chitosan/Van scaffolds and incubated overnight at 37 °C. Finally, the inhibition
halos were measured using a ruler at 24 and 48 h. All the experiments were replicated
three times.

2.5. Biclogical Assays
2.5.1. Isolation, Purification, Characterization, and Culture of Adult Human Bone
Marrow-Derived Mesenchymal Stem Cells (#h-BM-MSCs)

Multipotent ah-BM-MSCs were isolated from bone marrow as previously described
(additional information related to the applied methodology, cell isolation, culture, and
expansion can be found in previous publications [42,43]). Briefly, bone marrow was
collected from the iliac crest of three volunteer patients by direct puncture. Then, bone
marrow aspirate was transferred into transfer bags containing heparin. The mononuclear
cell fraction was obtained using Ficoll density gradient media and a cell-washing closed
automated SEPAX™ S-100 system (Biosafe, Eysines, Switzerland). After assessing cell
viability by using trypan blue staining (#T8154; Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, USA),
cells were plated out at a density of 375 » 10° mL in 75 cm? culture flasks (Sarstedt,
Niumbrecht, Germany) with 10 mL of basal culture growth medium (GM). The growth
medium used was Dulbecco’s Minimum Essential Media (DMEM) (#31885-023, Gibco,
Bleiswijk, The Netherlands) complemented with 10% (v/) inactivated fetal bovine serum
(FBS) (#F7524, Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, USA) and routine antibiotics such as
Penicillin and streptomycin (100 U mlL~! penicillin and 100 ug mL! streptomycin) (#4333,
Sigma-Aldrich, Saint Louis, MO, USA) before incubating cells under standard conditions
of normoxia (21% Os) at 37 °C and 5% CO3. ah-BM-MSCs in passages 3-5 were used for
in vitro experiments.

All biclogical experiments were in full compliance with the established regulations
and the experimental protocol was reviewed and approved by the Institutional Ethics Com-
mittee of UCAM—Universidad Catdlica de Murcia (authorization n® CE051904) UCAM
Ethics Committee (CE n” 052114 /05.28.2022).

2.5.2. Immunophenotypic Profiles of ah-BM-MSC Cultures

The isolated ah-BM-MSCs were characterized by means of flow cytometry (Beckman
Dickinson & Co., Franklin Lakes, NJ, USA; Navios Software v1.2) for mesenchymal (CD90,
CID73, 105) and hematopoietic (CD34, CD45) markers as previously described [42,44,45].
Before performing the in vitro assays, single-cell suspensions obtained using culture
trypsinization were labeled with fluorochrome-conjugated antibodies: CD73-PE, CD90-
APC, CDI05-FITC, CD34-APC, and CD45-FITC (Human MSC Phenotyping Cocktail,
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Miltenyi Biotec, Bergisch Gladbach, Germany) in order to verify the purity of ah-BM-
MSCs populations.

2.5.3. Cell Seeding Methods

For cell viability, proliferation, and osteogenic differentiation assays, ah-BM-MSCs
were seeded at the bottom of 24 WP at a density of 10 = 10% cells cm 2, and PCL/CS/Van
scaffolds were placed in 0.4 um pore culture well inserts (Faleon®™) to be in indirect contact
with the culture. Cells seeded onto tissue culture-treated polystyrene wells (TCPS; Sigma-
Aldrich, Corning, NY, USA) (without materials) were taken as positive control. The culture
media were changed three times a week for all the experiments performed.

2.5.4. Cell Viability and Proliferation Assays
In Vitro Cytotoxicity Assay

The cell viability of ah-BM-MSCs was evaluated using LDH cytotoxicity detection
kit (#11644793001, Roche Diagnostics, Roche. Applied Science, Mannheim, Germany)
after placing PCL/CS/Van scaffolds in indirect contact with cells for 24 and 72 h. Before
performing the assay, it is important to determine the optimal cell concentration for the
cell line used, as different cell types may contain different amounts of LDH. In general, we
choose the concentration at which the difference between the low and high control is at a
maximum. For our culture of a#h-BM-MSCs, the optimal cell concentration to be used for
the subsequent experiment was found to be 3 x 104 cells/well for 24 WP (Figure 4).

4=
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Absorbance
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-
1
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0 o i — 1
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Figure 4. Determination of the optimal target cell concentration for ah-BM-MSCs. al-BM-MSCs
were titrated in 24 WP at densities of 100, 1000, 5000, 10,000, 20,000, 30,000, 40,000, 50,000, 75,000,
and 100,000 cells/well. Culture medium was added for the determination of the spontaneous LDH
activity (samples), and culture medium containing 1% Triton X-100 was added to determine the
maximum LDH release (positive control).

Twenty-four hours after seeding ah-BM-MSCs on 24 WP, the culture medium was
replaced using fresh assay medium containing 1% FBS to remove LDH activity released
from the cells during the incubation step. Then, the PCL/CS/Van scaffolds were placed
in indirect contact with cells using 0.4 um pore culture well inserts and LDH activity
was assessed at 24 and 72 h. Cells growing on tissue culture polystyrene (TCPS) plates
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without PCL/CS/Van scaffolds were used as low control (spontaneous LDH release) and
cells cultured using assay medium containing 1% Triton X-100 solution were used as high
control (maximum LDH release). At different timepoints, 100 uL aliquots of each well were
transferred to an optically clear flat-bottomed 96 WP followed by the addition of 100 uL of
the reaction mixture. After 30 min incubation at RT, the absorbance was read directly using
a Spectramax iD3 plate reader (Molecular Devices, San Jose, CA, USA) at 490 nm.

Cellular Metabolic Activity Assay

The cellular metabolic activity of #h-BM-MSCs grown in the presence of PCL/CS scaffolds
loaded with different vancomycin concentrations was evaluated using the AlamarBlue® assay
(#DAL1100, Invitrogen, Carlsbad, CA, USA) on days 1, 3,7, 14 after seeding. Cells growing
onto TCPS (without PCL/CS/Van scaffolds) were used as control. Briefly, at different time
periods, the inserts containing PCL/CS/Van scaffolds were temporarily removed (prior to
the incubation step), and fresh medium (1 mL) containing 10% (z/v) AlamarBlue® reagent
was added to each well. Then, the plate was incubated for 4 h in darkness (wrapped with
aluminum foil) at 37 °C in a 5% CO; atmosphere with 95% of relative humidity. Finally,
150 uL. aliquots of each well were transferred to a black-walled 96 WP and fluorescence was
assessed at excitation and emission wavelengths of 530 and 590 nm (respectively) using a
Spectramax iD3 plate reader (Molecular Devices, USA).

2.5.5. Osteoblastic Differentiation Assays
Alkaline Phosphatase (ALP) Activity

The ALP activity of ah-BM-MSCs was assessed at 7 and 14 days using an Alkaline
Phosphatase Detection Kit (#SCR004, Merck Millipore, Billerica, MA, USA) after seeding
the cells in the presence of PCL, PCL/CS, and PCL/CS/10%Van scaffolds. At each time
period, cells were detached using trypsin, and an aliquot of 1.5 x 10* cells (per sample)
was treated by adding 100 uL. p-nitrophenylphosphate (p-NFP). After 20 min incubation at
RT, the catalytic reaction (p-NNF — phosphate + p-nitrophenol) affords a yellow colored
byproduct that is proportional to the amount of ALP present within the reaction. The
absorbance was measured using a Spectramax iD3 plate reader (Molecular Devices, USA)
at a wavelength of 405 nm.

In Vitro Mineralization Assay

In vitro mineralization was evaluated using an Osteogenesis Assay Kit (fECM815;
Millipore, Billerica, MA, USA) 21 days after seeding #h-BM-MSCs in the presence (indirect
contact) of PCL, PCL/CS, and PCL/CS/10%Van scaffolds. Briefly, the ah-BM-MSCs were
fixed using 10% formaldehyde, stained using alizarin red stain solution, and visualized
using an optical microscope (Axio Vert.Al, ZEISS, Jena, Germany) coupled to a digital
camera (Axiocam 305 color, ZEISS, Germany). Then, the samples were treated following
the manufacturer’s protocol to quantify matrix mineralization and the optical density (OD)
was measured using a Spectramax iD3 plate reader (Molecular Devices, USA) at 405 nm.

2.6. Statistics

All data were represented as mean + SI), n = 3. The statistical significance was
determined by a two-way ANOVA using GraphPrism 8.0.1 (GraphPad Software Inc.,
San Diego, CA, USA) for Windows. Comparison between groups was evaluated using the
t-test, the significance level being p < 0.05.

3. Results and Discussion
3.1. Characterization of the 3D-Printed Scaffolds
3.1.1. Morphological Characterization of the 3D-Printed Scaffolds

Microstructural examination of the scaffolds” morphology using SEM imaging showed
differences in the scaffolds’ surfaces depending on the vancomycin concentration loaded.
Figure 5(A1,B1) shows a micrograph of the native PCL constructs before being coated with
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chitosan hydrogel. The scaffolds show a parallel distribution of the printed strands in each
printed layer, and the triangular printing pattern results in scaffolds with interconnected
porosity with an approximate pore size of 200 um and an overall porosity of 59%, as
calculated in a previous publication [18]. As can be seen in Figure 5(A2,B2), the chitosan
coating causes a discrete thickening of the 3D-printed strands as well as at the points of
contact between the strands as a result of the thin coating layer provided by CS. However,
this finding intensifies progressively and proportionally when the chitosan hydrogel is
loaded with increasing vancomycin concentrations (Figure 5(A3-A6,B3-B6)). The latter is
observed in the micrographs corresponding to PCL/CS/20%Van scaffolds, in which almost
the entire surface of the PCL scaffold was covered, making it difficult to distinguish its
pores (Figure 5(A6,B6)).

% S w N —
10% Van 5% Van 1% Van PCL/CS PCL

(o))
20% Van

Figure 5. SEM micrographs of the (1) PCL, (2) PCL/CS, and (3-6) PCL/CS/Van scaffolds loaded
with 1%, 5%, 10%, and 20% w/{ vancomycin, respectively, at different magnifications: (A1-A6) 22,
scale bar 2 mm; (B1-B6) 40 %, scale bar 1 mm; (C3) scale bar 200 um; (C5) scale bar 700 um.

The functional characteristics of the construct developed in this study agree with the
premises established by different authors for the design and fabrication of 3D scaffolds to be
used for tissue engineering applications [46,47]. In fact, we have taken into account that an
ideal construct or scaffold, in general, should have sufficient porosity to accommodate both
differentiated and undifferentiated cells of different lineages. In addition, it was combined
with a natural-derived polymer (chitosan) capable of acting as a carrier or DDS for the
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controlled release of drugs or biomolecules. Likewise, these reticular pore systems should
have open and interconnected porosity to facilitate the diffusion of nutrients, metabolites,
and cells from the external environment to the inner parts of the scaffold [20].

3.1.2. Wettability Assay

The wettability of solid 3D-printed PCL scaffolds was evaluated by measuring the
static water contact angle of 1 uL water droplets before and after the plasma treatments. As
shown in Figure 6, the static WCA of the untreated PCL scaffolds was 79.93 + 2.36°, demon-
strating hydrophobic behavior without any surface modification. However, for plasma-
activated scaffolds, we observed water contact angles of 55.40 + 3.16% and 59.62 + 4.22°
for Plasma 1 and Plasma 2, respectively, showing a decrease of around 20° that attests to a
decrease in surface hydrophobicity.

A B

100

80+

70

60—

50 ﬁ ;

Water contact angle (°)

Figure 6, (A) Water contact angle on 3D-printed solid (nonporous) PCL scaffolds before and after
plasma treatments (Plasma 1: cold atmospheric pressure plasma jet; Plasma 2: homemade torch with
piezoelectric plasma generator). Water droplets with a volume of 1 uL. deposited on (B) nontreated
PCL scaffolds and (C) PCL scaffolds treated using Plasma 1. Data represent mean + SD. * Significant
differences with the water contact angle of nontreated PCL scaffold.

A change in WCA is a clear indicator of a polymer surface chemistry modification [48].
The results obtained are in total accordance with the ones obtained by Carette et al., who
studied the effects of atmospheric plasma on the surface of a polylactic acid (PLA) scaffold
in order to improve the adhesion of a 1% chitosan solution, obtaining a decrease of about
30° in WCA (from 85° to 55°) after plasma activation [36].

3.1.3. In Vitro Degradation Kinetics

The in vitro degradation assay carried out using PCL/CS/Van scaffolds did not result
in any changes in the scaffold weights (W = W) after 28 days of immersion in culture
medium at 37 °C in a 5% CO; atmosphere at 95% relative humidity. It is well known that CS,
as well as other polysaccharides, is degraded in the body by depolymerization, oxidation,
and hydrolysis (enzymatic or nonenzymatic) [49]. Lim et al. studied the degradation of
CS porous beads with different degrees of acetylation (DA 10-50%) in different enzyme
solutions (lysozvme, NAGase, and a mixture of both) [50]. As main findings, they deter-
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mined that (i) CS beads did not degrade in the NAGase solution, (ii) CS beads with high
DA degraded faster than those with low DA in lysozyme and enzymatic mixture solutions,
and (iii} CS beads with DA values around 30 to 50% rapidly degraded into monomers in
the enzymatic mixture in less than 30 to 60 days.

3.1.4. Water Absorption Assay

The water absorption of the chitosan coating of PCL/CS and PCL/CS/Van scaffolds
was tested in PBS solutions. As can be seen in Figure 7, the total weight of the scaffolds
increased between 34.61 + 1.13% (PCL/CS) and 42.14 + 1.46% (PCL/CS/20%Van) after
30 min of immersion in PBS, and remained more or less stable for at least for 48 h. The
minimum absorption values were shown by the PCL/CS scaffolds (34.61 £ 1.13%), while
the maximum ones were reached by the PCL/CS/20%Van scaffolds 45.32 + 8.41%. The
latter can be justified by the results obtained in the scaffolds characterization section (SEM
imaging), which showed that increasing concentrations of vancomycin caused a thickening
of the 3D-printed strands, having more chitosan surface to absorb PBS.

60+
s PCL/ICS

s - PCL/CS/1%Van
5§ 404 PCL/CS/5%Van
13 -~ PCL/CS/10%Van
4 —+ PCL/CS/20%Van
© 20
w
m
o

0 T T T | —r—

0 0.5 1 3 6 24 48
Time (h)

Figure 7. Water absorption as a function of time of PCL/CS and PCL/CS/Van scaffolds (1%, 5%,
10%, and 20%) in contact with PBS medium (pH =7.4).

3.1.5. Vancomycin Release Quantification

The vancomycin release from the PCL/CS scaffolds loaded with 1%, 5%, 10%, and
20% vancomyein followed first-order release kinetics (Figure 8). Fast vancomycin release
was observed during the first hour, followed by slower release during the next hours for all
the scaffolds studied. As can be seen in the graph, vancomycin release finishes after 24 h
and the cumulative drug release profiles seem to reach a plateau. These release profiles
could be explained by the presence of two different drug fractions: (i) drug weakly bound
or deposited on the CS hydrogel surface, and (ii) drug included in the CS network by
chemical interactions. It is worth noting that the scaffolds loaded with 10% and 20% Van
had similar drug release profiles, indicating that the solubility limit of the drug in PBS is
probably between both concentrations.

These kinetics profiles are in total accordance with the results obtained by Lopez-
Iglesias et al., who studied vancomycin release from porous chitosan aerogels obtaining
similar drug release profiles [51]. On the other hand, Kausar et al. developed chitosan
films loaded with vancomycin (10 and 20% with respect to dry polymer mass), obtaining
100% dissolution of free vancomycin in 7 h with more than 50% of drug dissolved within
the first hour [52].
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Figure 8. In vitro cumulative drug release profiles of PCL/CS scaffolds loaded with 1%, 5%, 10%,
and 20% vancomycin for 14 days (336 h).

3.2. Evaluation of Antimicrobial Properties

PCL/Chitosan scaffolds loaded with different vancomycin concentrations have been
shown to exhibit antimicrobial activity against both S. epidermidis and S. aureus. This is
because, in all cases, the minimum inhibitory concentration for vancomycin was exceeded
(2 ug/mL for S. aureus and 2-4 ug/mlL for S. epidermidis) [53,54]. The inhibition halos were
measured at 24 and 48 h, with no significant differences being observed between them. This
may be due to the fact that no more vancomycin is released between 6 and 24 h (Figure 9).

30
—~ B PCL/CS/1%Van
E =3 PCL/CS/5%Van
o 20 B3 PCL/CS/10%Van
2 Em PCL/CS/20%Van
s
= 10+
2
£
£

o_

S.aureus S.epidermidis

Figure 9. Inhibition halos (mm) produced by PCL/CS/Van scaffolds loaded with 1%, 5%, 10%, and
20% w/t vancomycin for S. aureus and S. epidermidis. Data represent mean + SD. No significant
differences were found between the scaffolds for both microorganisms studied.

As seen in Figure 9, a halo of inhibition is shown in all cases. In the case of S. aureus,
the highest inhibition halo is for PCL/CS/20%Van, but there are no significant differences
with the PCL/CS/10%Van and PCL/CS/5%Van scaffolds. This is because the vancomycin
concentrations in the media are similar to each other, 9.5 mg/mL and 8.82 mg/mL (Figure 9),
respectively. In the case of S. epidermidis, the highest inhibition halo was obtained for the
PCL/CS/10%Van scaffolds. If the PCL/CS/10%Van and PCL/CS/20%Van scaffolds are
compared, there are no significant differences between them because the concentrations of
vancomycin in the media are similar (Figure 9).

If we compare the inhibition halos of S. epidermidis and S. aureus, it is observed
that although both bacteria are Gram-positive; vancomycin is more effective against
S. epidermidis. No antimicrobial effect of PCL/CS was observed, this may be due to the
low solubility and the limited amount of positive charges of the polysaccharide at the pH
(7.4 £ 0.1) of the culture medium [55,56].
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3.3. Biological Assays
3.3.1. Cell Viability and Proliferation Assays
In Vitro Cytotoxicity Assay

Cytotoxicity was assessed using an LDH activity assay after placing the PCL/C5/Van
scaffolds in indirect contact with ah-BM-MSCs for 24 and 72 h (Figure 10). The results
of LDH release demonstrated that none of the tested scaffolds were found to be cyto-
toxic. However, the maximum LDH release values were achieved by PCL, PCL/CS, and
PCL/CS/1%Van scaffolds, showing cytotoxicity values of 11.4 & 6.4%, 8.3 + 4.5%, and
10.0 £ 8.0% at 24 h, and 11.1 £+ 4.9%, 6.9 + 5.0%, and 11.7 £ 6.4% at 72 h, respectively, with
respect to low and high control. On another hand, PCL /CS scaffolds loaded with 5, 10,
and 20% vancomycin reached cytotoxicity values of 5.7 = 5.5%, 6.1 £4.7%, and 4.9 £5.5%
at 24 h, and 4.4 + 3.4%, 4.8 + 4.0%, and 4.7 + 2.9% at 72 h, respectively. No statistically
significant differences were observed between the tested samples.

60
= PCL

2 B PCL/ICS
25 40- B PCL/CS/1%Van
.g B3 PCL/CS/5%Van
o B3 PCL/CS/10%Van
® = PCL/CS/20%Van

o_

24 72
Time (hours)

Figure 10. Cytotoxicity results using the LDH assay after placing PCL, PCL/CS, and PCL/CS/Van
scaffolds in indirect contact with ah-BM-MSCs for 24 and 72 h. The mean cytotoxicity percentage was
calculated and normalized with respect to spontanecus LDH release (low control) and maximum
LDH release (high control). Bars represent standard deviations of the mean. No significant differences
were cbserved between the tested samples.

Both polymers used in this study (PCL and CS) have been commonly used as DDSs
or scaffolds components for tissue engineering applications due to their biocompatibility,
biodegradability, and ease of modification [57,58]. Cytocompatibility of CS has already
been studied, with results showing that it does not have an acute cytotoxic effect [59]. Our
results are in line with previous publications that demonstrate the good biocompatibility of
PCL and CS-based structures [33,60].

Cellular Metabolic Activity Assay

The cellular metabolic activity of ah-BM-MSCs growing in the presence of PCL,
PCL/CS, and PCL/CS/Van scaffolds was evaluated using the AlamarBlue® assay on
days 1, 3,7, and 14 after seeding (Figure 11). As can be seen in the graph, the metabolic
activity of ah-BM-MSCs increased gradually from days 1 to 14 for all the scaffolds stud-
ied except for PCL/CS/20%Van, in which a slight decrease was observed after day 7.
No significant differences were observed at early periods (days 1 and 3), whete all the
scaffolds showed a similar proliferation rate. On the other hand, significant differences
were noted between PCL, PCL/CS scaffolds, and the control on day 7, and between PCL,
PCL/CS/20%Van, and the control on day 14. Itis worth noting that the PCL/CS/10%Van
scaffolds showed higher metabolic activity with respect to the scaffolds studied.
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Figure 11. Cellular metabolic activity of ah-BM-MSCs using the AlamarBlue® assay at different time
periods. The metabolic activity of cells seeded on plastic (TCPs) was used as positive control. Bars
represent standard deviations of the mean. * Significant differences between the bracketed groups at
the same time period.

3.3.2. Osteoblastic Differentiation Assays

Osteogenic differentiation was assessed on PCL, PCL/CS, and PCL/CS/10%Van
scaffolds, as it provided the best results in the cytotoxicity and proliferation assays, as well
as in the microbiological assays, showing a similar bactericidal effect to the scaffold loaded
with 20% vancomycin.

Alkaline Phosphatase (ALP) Activity

The Alkaline Phosphatase activity of ah-BM-MSCs cultured in the presence of PCL,
PCL/CS, and PCL/CS/10%Van scaffolds is shown in Figure 12. From days 7 to 14, using
growth medium (GM), no significant differences in ALP activity were observed between
the different time periods or within the scaffolds studied. On the other hand, when using
osteogenic medium (OM), the ALP activity significantly increased at 14 days, reaching
the maximum values in the presence of PCL/CS/10%Van. In fact, significant differences
were observed between the scaffold loaded with 10% vancomycin and the other experi-
mental groups, indicating that PCL/CS/10%Van seems to increase the ALP activity of the
cultured cells.
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Figure 12. Alkaline phosphatase activity of afi-BM-MSCs after being cultured for 7 and 14 days in
the presence of PCL, PCL/CS, and PCL/CS/10%Van scaffolds using growth medium (GM) and
osteogenic medium (OM). Cells seeded on plastic (TCPs) were taken as positive control. Results
are shown as a function of optical density (ODygsp,, ) units. Data represent mean =+ SD. Significant
differences were found between PCL/CS/10%Van and the other samples at 14 days using OM;
*p <0.001 and ** p < 0.0001.
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However, the PCL/CS scaffold did not show an increase in ALP activity, so this
finding cannot be attributed to the presence of the chitosan coating. Other authors have
followed novel strategies to increase the osteogenic activity of chitosan, consisting of its
combination with hydroxyapatite (HA) via the fabrication of carboxymethyl chitosan-HA
nanofibers [61] or HA /resveratrol/chitosan composite microspheres [62]. This kind of
HA composite can provide necessary calcium sources that can consequently induce cell
differentiation, deposition of extracellular matrix, and mineralization [63].

In Vitro Mineralization Assay

The osteogenic differentiation of ah-BM-MSCs was determined by quantifying the
presence of calcium deposits after placing the PCL/CS/Van scaffolds in indirect contact
with ah-BM-MSCs for 21 days. As shown in Figure 13A, no major visual differences were
observed between the samples, although the control appears to have a slightly higher
reddish coloration. Quantitative examination (Figure 13B) showed that the alizarin red
staining concentration was higher in the control than in the cells exposed to the scaffolds,
even if no significant differences were observed between the samples. This could be due to
a cellular adaptation phase to varying environmental changes caused by the presence of
the scaffolds, which could have slightly delayed or affected mineralization.
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Figure 13. Alizarin red staining of ah-BM-MSCs after being cultured for 21 days in the presence of
PCL, PCL/CS, and PCL/CS/10%Van scaffolds. (A) Alizarin red staining showing mineralization
(original magnification x10); (B) quantitative determination of alizarin red staining. Cells seeded
on plastic (TCPs) were taken as positive control. Quantitative data are presented as mean + SD. No
significant differences were observed between groups.

As demonstrated by both osteoblastic differentiation assays, the PCL, PCL/CS, and
PCL/CS/10%Van scaffolds did not affect ah-BM-MSCs differentiation capacity, indicating
that both the scaffold components and the vancomycin dose used did not cause adverse
effects or alterations at the cellular level.

4. Conclusions

Biocompatible 3D-printed hybrid PCL/CS/Van scaffolds were developed as drug
delivery systems with antimicrobial efficacy against S. aureus and S. epidermidis. Two
cold plasma treatments were presented as novel methods to improve the adhesion of
hydrophobic polymers to hydrogels, resulting in a decrease in PCL water contact angle of
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20°. All the scaffolds studied (1%, 5%, 10%, and 20%Van) had antimicrobial activity against
both S. aureus and S, epidermidis, showing higher inhibition halos for PCL/CS/10%Van and
PCL/CS/20%Van scaffolds. In vitro assays demonstrated that the PCL/CS/Van scaffolds
were found to be biocompatible and bicactive as demonstrated by no cytotoxicity or
functional alteration of the cultured ah-BM-MSCs. In conclusion, the developed DDS
could be useful in achieving a controlled and effective local release of vancomycin against
S. aureus and S. epidermidis, considered as the main causes of bone infections, but further
preclinical studies in vivo using animal models are needed to confirm these results.
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