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Introducción 
 
1. INTRODUCCIÓN 
 
 

El tejido óseo se caracteriza por su capacidad para regenerarse tras  

la aparición de una lesión o un defecto. El proceso se lleva a cabo a través de 

determinados estímulos fisiológicos que convergen para provocar la 

respuesta reparadora. Sin embargo, determinadas condiciones como  un 

microambiente desfavorable, técnicas quirúrgicas inadecuadas o una 

inestabilidad biomecánica,  pueden conducir a un mal pronóstico de la 

regeneración del tejido óseo (Perry, 1999). Además, distintas situaciones 

fisio-patológicas pueden afectar al equilibrio fisiológico del hueso, 

contribuyendo así a un inadecuado proceso de consolidación de la fractura  

(Quarto et al., 1995; Raisz, 1999; Lu et al., 2003). 

 

Todas estas situaciones pueden dar lugar a problemas clínicos y 

socioeconómicos importantes, con  graves repercusiones en el estilo y calidad 

de vida de los pacientes (Giannoudis y Pountos, 2005). Las patologías del 

tejido óseo representan uno de los retos más importantes desde el punto de 

vista sanitario, social y económico. Considerando solo los desórdenes 

músculo-esqueléticos derivados de fracturas de origen osteoporótico [la 

probabilidad de sufrir una fractura a lo largo de la vida es de una cada tres 

mujeres y de uno cada dos hombres (Brinker y O´Connor, 2004)] o por 

extirpación de tumores óseos, anualmente más de 2,2 millones de personas 

requieren de implantes para recuperar la estructura y función del tejido óseo 

afectado (Hench, 2009). 

 

A lo largo de la historia, el tratamiento de las fracturas óseas ha 

consistido en favorecer la capacidad regenerativa del propio organismo y 

facilitar la consolidación de forma adecuada, principalmente mediante medios 

mecánicos, inicialmente basados en la inmovilización y en algunos casos, en 
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la tracción. A lo largo del siglo XX se añade al arsenal terapéutico diversos 

sistemas de fijación mecánicos (agujas, placas, clavos, fijadores externos…), 

gracias a los avances de la asepsia, la anestesia y de los materiales, lo que 

ha supuesto un gran progreso en el tratamiento de algunas fracturas. 

 

 Aunque la mayoría de las fracturas consolidan por sí mismas, en el  

5%-10% se produce un retraso o falta de consolidación que requerirá algún 

tipo de cirugía (Einhorn, 1995). Generalmente en las fracturas osteoporóticas 

y en las de alta de energía, la fragmentación a nivel del foco puede producir 

una pérdida de tejido óseo que hace necesario o aconsejable, en muchos 

casos, el aporte de material de relleno en el tratamiento inicial, para aumentar 

la tasa de consolidación y disminuir el tiempo de la misma (Cornell et al., 

2003; Pape et al., 2010). Además, en cirugías como en la artrodesis de 

columna se mantienen en la actualidad una tasa de pseudoartrosis que 

alcanza  el 35% (Lieberman et al., 2002). 

 

En este sentido, el tratamiento estándar para el retraso de la 

consolidación, la pseudoartrosis y la falta de tejido óseo a nivel de un foco 

conminuto, ha sido la fijación quirúrgica abierta con injerto óseo autólogo, que 

actúa como material de relleno y proporciona los elementos esenciales para 

la formación de hueso: osteoinducción, osteoconducción y células 

osteoprogenitoras. El injerto óseo autólogo se considera el “gold estándar” 

dentro de los sustitutos óseos (Coombes y  Meikle, 1994; Yaszemski et al., 

1996; Pape el al., 2010; Calori et al., 2011). Sin embargo, el injerto óseo 

autólogo proporciona una opción limitada y se asocia a aumento del tiempo 

quirúrgico y complicaciones en la zona de obtención del injerto, tales como 

dolor, sangrado y/o infección (Damien y  Parsons, 1991).  

 

11 
 



Introducción 
 

El injerto óseo alógeno es también ampliamente utilizado en la práctica 

clínica y no requiere una cirugía adicional en el paciente, ni presenta la 

desventaja de una cantidad limitada. Su principal inconveniente es la 

ausencia de células osteoprogenitoras, lo que supone una disminución de su 

capacidad osteoinductora en comparación con el injerto autólogo (Lane y 

Sandhu, 1987). Otras complicaciones descritas son la fractura del aloinjerto, 

fracaso en su osteo-integración y  aumento de la tasa de infección (Mankin y 

Gebhardt, 1996). El riesgo de transmisión vírica (VHB, VHC y VIH) es otro 

riesgo potencial, a pesar de los estrictos controles que se emplean. Así por 

ejemplo, se ha descrito la transmisión de VIH-1 a un receptor de un cadáver 

sero-negativo (Simonds et al., 1992).   

 

En definitiva, a pesar de la gran capacidad intrínseca del tejido óseo 

para su auto-reparación, en numerosas ocasiones se supera la capacidad 

fisiológica regenerativa, por lo que estaríamos ante un defecto crítico que 

requiere aporte externo para inducir la osteogénesis (Friedlaender et al., 

2001). Para la reconstrucción y relleno de la zona dañada se aplican 

biomateriales mecánica y biológicamente adecuados, incluyendo cerámica, 

metales, polímeros y composites (Burg et al., 2000). Estos materiales son la 

base para la obtención de sistemas que proporcionen los factores de 

crecimiento (GFs) necesarios para estimular la regeneración ósea, en 

combinación con la capacidad osteoconductora de los mismos y proporcionar 

así el soporte adecuado para un crecimiento tisular ordenado.  

 

Por todo ello, se investiga intensamente en varias direcciones como 

posibles  alternativas. Por un lado, muchos de los esfuerzos se dirigen hacia 

el diseño de materiales cuya actividad se enmarque en el terreno de las 

terapias regenerativas, en lugar de buscar soluciones de reemplazo del tejido 

natural por materiales artificiales permanentes (Arcos y Vallet-Regí, 2010). Y 
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por otro lado, en la búsqueda de estímulos que puedan mejorar las 

propiedades osteogénicas de dichos materiales,  incluyendo el uso de 

moléculas de señalización como pueden ser los GFs (Kanczler et al., 2010; 

Lee et al., 2011), la implantación de células madre de médula ósea (Derubeis 

y Cancedda,  2004; Lucarelli et al., 2004) o de células transfectadas que 

expresan factores osteoinductores en el lugar del defecto (Kimelman et al., 

2007). 

 

En el proceso de consolidación de una fractura están implicados 

factores reguladores locales y sistémicos, incluyendo los GFs y los factores 

de diferenciación, hormonas, citoquinas y la matriz extracelular que 

interactúan con varios tipos de células.  En general podríamos decir que se 

produce una cascada de complejos procesos biológicos que siguen una 

secuencia temporal y espacial definida (Einhorn,1998; Reddi, 2001; Cho et 

al., 2002).   

 

Actualmente, el papel de los GFs en la regeneración tisular es 

indiscutible; sin embargo, la forma más apropiada para que estos factores 

estén disponibles en el lugar deseado no está aún establecida. La 

administración de los GFs en bolo es evidentemente sencilla pero por un lado, 

su distribución en el organismo puede producir efectos sistémicos adversos y 

toxicidad (Tayalia y Mooney, 2009) y por otro, su rápida degradación impide 

que se alcance la concentración deseada en el tejido específico dañado, 

durante el tiempo requerido para alcanzar el objetivo terapéutico (Termaat et 

al., 2005). Por ello, muchos de los esfuerzos realizados se dirigen a la 

optimización de sistemas que cumplan con los requisitos de soporte y guía de 

la formación de nuevo tejido, conjuntamente con la capacidad para controlar 

la velocidad de liberación de moléculas de señalización implicadas en el 

proceso.  
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El fenómeno de osteoinducción fue descrito por primera vez por Urist 

en 1965 y asociado a la presencia de la proteína morfogenética ósea (BMP) 

(Urist, 1965). Desde entonces se han descrito diversos GFs implicados en la 

formación de hueso (tabla 1.1) (Devescovi et al., 2008). Las BMPs forman 

parte del grupo de  la superfamilia del factor transformado ²  (TGF-² ). Se han 

descrito más de 16 BMPs humanas diferentes (Wozney et al., 1988) de gran 

interés tanto por su papel en la embriogénesis como en la reparación de 

hueso adulto (Barnes et al., 1999; Gerstenfeld et al., 2003; Wozney et al., 

1998).  

 

Sólo algunas de estas BMPs tienen capacidad osteoinductora por sí 

mismas, de la BMP-2 a la BMP-7 y la BMP-9 (Cheng et al., 2003); de éstas, 

en la práctica clínica se han introducido la BMP-2 y la BMP-7. Sin embargo, 

se ha visto que la inyección directa de estos factores en el foco de fractura no 

es efectiva por el poco tiempo de permanencia y la corta vida media de los 

mismos. En el año 2001, la FDA (Food and Drug Administration) aprobó la 

utilización de una BMP obtenida mediante tecnología recombinante, 

concretamente     la  rhBMP-7  indicada  para  fracturas   con    problemas  de 

consolidación y en el año 2002, fue aprobado un segundo factor, la rhBMP-2 

(Bessa et al., 2008a). Esto ha permitido la introducción de tratamientos 

puramente biológicos de acción directa en el foco de fractura, abriendo una 

nueva vía  con el uso de terapias biológicas en el tratamiento de las fracturas.  
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GF Fuente Efecto biológico Acción en hueso 

BMP 

Células 
osteoprogenitoras y 
endoteliales, 
osteoblastos, condr.  

Condroosteogenésis, 
osteoinducción. 

Migración de osteoprogenitoras, 
inducción de proliferación, 
diferenciación y síntesis de la matriz. 

FGF 

Macrófagos, 
monocitos, BMSC, 
condr., osteoblastos, 
células  endoteliales. 

Angiogénesis, 
proliferación de 
fibroblastos y células 
del músculo liso de 
vasos. 

Maduración de condrocitos, 
proliferación y diferenciación de 
osteoblastos, inhibición de apoptosis 
de osteoblastos inmaduros, 
inducción de apoptosis de osteocitos 
maduros, resorción ósea. 

IGF 
Osteoblastos, condr., 
hepatocitos, células 
endoteliales. 

Regulación de los  
efectos de la 
hormona de 
crecimiento. 

Proliferación de osteoblastos y 
síntesis de la matriz ósea, resorción 
ósea. 

PDGF 

Plaquetas, 
osteoblastos, células 
endoteliales, 
monocitos, 
macrófagos 

Proliferación células 
del tejido conectivo, 
quimiotaxis de 
monocitos, 
macrófagos, células 
del músculo liso, 
angiogenésis 

Migración de células 
osteoprogenitoras, inducción de 
proliferación y, diferenciación. 

TGF-²  

Plaquetas, BMSC, 
osteoblastos, condr., 
células endoteliales, 
fibroblastos, 
macrófagos. 

Inmunosupresión, 
angiogénesis, 
estimulación del 
crecimiento celular, 
diferenciación y 
síntesis de ECM. 

Proliferación de células 
mesenquimales sin diferenciar, 
reclutamiento de precursores de 
osteoblastos y de osteoclastos; 
diferenciación de osteoblastos y 
condr. (inhibición de la diferenciación 
final), formación de matriz ósea. 

VEGF Plaquetas  y 
osteoblastos. Angiogenésis. 

Conversión cartílago en hueso, 
proliferación y diferenciación de 
osteoblastos. 

 
Tabla 1.1.- Principales factores de crecimiento implicados en la reparación de tejido óseo 
(Devescovi et al., 2008). BMP: Proteína Morfogenética Ósea; FGF: factor de crecimiento 
fibrobrástico; IGF: insulínico; PDGF: derivado de plaquetas; TGF-² : transformado beta;     
VEGF: vascular endotelial; BMSC: células mesenquimales de médula ósea; ECM: matriz 
extracelular; Condr: condrocitos. 
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 Actualmente, la BMP-2 y BMP-7 se encuentran comercializadas para 

administración local, previamente embebidas en esponjas de colágeno. A 

pesar de que los resultados de los ensayos pre-clínicos y clínicos fueron 

esperanzadores mostrando la potencial eficacia de las BPMs en la reparación 

y regeneración ósea (Johnson et al., 1992; Geesink et al., 1999; Giannoudis y 

Tzioupis, 2005), no se ha podido demostrar su superioridad en comparación 

con los injertos de hueso autólogo (Gautschi et al., 2007).  

 

Los resultados obtenidos en clínica han sido desalentadores,  

probablemente  como consecuencia de una falta de optimización de la 

relación dosis-concentración en el lugar del defecto, y tiempo de permanencia 

de la proteína en el mismo. Todo ello indica que la causa en gran parte, 

puede ser una falta de optimización del sistema de liberación, con una 

velocidad de cesión excesivamente elevada que obliga al uso de dosis que 

podrían ser demasiado altas. Al igual que cualquier sustancia activa, 

concentraciones muy bajas pueden ser inadecuadas para estimular el 

crecimiento óseo, mientras que niveles muy altos pueden producir un sobre-

crecimiento óseo, además de efectos secundarios sistémicos (Itoh et al., 

2001; Saito et al., 2005a); Otro aspecto a tener en cuenta, es que la 

administración de dosis altas puede dar lugar a una resorción inicial de hueso, 

dado que las BMPs estimulan tanto la actividad osteogénica como 

osteoclástica (Udagawa., 2002). 

 

Además de alcanzar la concentración adecuada de BMPs en el foco 

de fractura, es importante tener en cuenta que los diversos GFs han de ir 

apareciendo en una secuencia temporal determinada (Uchida et al., 2003; 

Dimitriou et al., 2005) para optimizar la respuesta. Así por ejemplo, el PDGF 

está presente en el lugar de la fractura sólo durante los primeros días, 

mientras que la BMP-2 parece que se expresa y realiza distintas funciones 
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desde los primeros días hasta la tercera o cuarta semana (Dimitriou et al., 

2005; Phillips, 2005; Devescovi et al., 2008). El VEGF, de acuerdo con 

Dimitriou (2005), sólo se expresa a partir de la tercera semana y durante una 

única semana; sin embargo, según los resultados obtenidos por otros autores 

(Uchida et al., 2003; Pufe et al., 2002) a partir de de experimentos realizados 

en ratas, el VEGF se expresa en angioblastos, células osteoprogenitoras y 

osteoblastos durante los primeros siete días y decrece a partir de los once. En 

resumen, actualmente no existe un consenso en la dinámica de la aparición 

de todos los GFs. 

 

Un aspecto importante a resaltar es la elevada vascularización del 

tejido óseo. La conexión entre vasos sanguíneos y células óseas es 

imprescindible para mantener la integridad del esqueleto. La angiogénesis es 

crucial tanto en los procesos de formación y desarrollo óseo, como en los de 

reparación. El desarrollo de una red vascular es crítico para mantener la 

homeostasia y la capacidad regenerativa de un hueso vivo (Brandi y Collin-

Osdoby, 2006). Los vasos sanguíneos transportan el oxígeno, nutrientes, 

factores solubles y distintos tipos de células a todos los tejidos del organismo. 

La formación y maduración de la estructura vascular es una de las primeras 

etapas de la organogénesis (Coultas et al., 2005). En el proceso de 

neoangiogénesis están implicados un gran número de factores, tales como el 

FGF, varios miembros de la familia de TGF-² , PDGF, IGF, HGF (hepatocito); 

sin embargo, el VEGF y sus correspondientes receptores regulan la cascada 

de eventos moleculares y celulares que desembocan finalmente en los 

procesos de vasculogénesis, angiogénesis o formación de los vasos del 

sistema linfático (Carmeliet y Collen, 2000; Yancopoulos et al., 2000; Ferrara 

y Gerber, 2001; Rossant y Howard, 2002; Tammela et al., 2005; Devescovi et 

al., 2008). Además de controlar la angiogénesis, el VEGF juega un papel muy 

importante en el desarrollo del tejido óseo (Gerber et al., 1999; Haigh et al., 
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2000; Zelzer et al., 2002) y su reparación (Street et al., 2002; Chu et al., 2002; 

Peng et al., 2002). El VEGF está implicado en la promoción de la osificación 

endocondral e intramembranosa, que forma parte del proceso de crecimiento 

del hueso (Gerber y Ferrara, 2000; Ferrara et al, 2003). 

 

Los factores que estimulan la angiogénesis se han estudiado solos y 

en combinación con otros factores osteoinductores para promover el efecto 

sinérgico y favorecer el crecimiento del hueso y la reparación de las fracturas. 

Algunos estudios han puesto de manifiesto que la combinación de factores 

angiogénicos y osteogénicos puede potenciar la reparación y regeneración 

ósea (Geiger et al., 2005; Peng et al., 2005; Kanczler et al., 2010).  

 

Sin embargo,  los resultados de algunos estudios indican que la 

combinación de VEGF y BMP-2 no ha producido el efecto sinérgico esperado 

(Kempen et al., 2009). Los autores concluyeron que podría ser debido a la 

falta de control de la velocidad de liberación del VEGF. Estos resultados 

apoyan la necesidad de optimizar la cinética de liberación de cada uno de los 

GFs, no sólo con respecto a la concentración local, sino también en relación 

al tiempo de permanencia del factor en el defecto a reparar (Constantz et al., 

1998; Frayssinet et al., 1998; Schilling et al., 2004). Consecuentemente, la 

presencia localizada, secuencial y controlada de varios GFs podría simular las 

condiciones fisiológicas para acelerar la reparación de defectos óseos. 

 

 Para alcanzar estos objetivos será necesario disponer de sistemas o 

scaffolds que faciliten la interacción entre células y proporcionen el soporte 

estructural para la formación de nuevo tejido, además de actuar como 

sistemas de liberación controlada de sustancias bioactivas (Seeherman y 

Wozney, 2005). 
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 El sistema ideal debe poseer diversas características para estimular la 

regeneración del hueso. Por ello, los sistemas deben ser: 

 

Osteointegrables: Unirse químicamente al hueso sin interfase de tejido 

fibroso (Constantino y Freidman, 1997).  

Osteoconductores: Facilitar el crecimiento óseo en su superficie 

(Constantino y Freidman, 1997). 

Osteoinductores: Capacidad de inducir la diferenciación hacia la 

formación de osteoblastos (Cypher y Grossman, 1996). 

Osteogénicos: Inducir la formación de nuevo tejido óseo a partir de los 

osteoblastos presentes en su estructura (Cypher y Grossman, 

1996). 

 

 Estos sistemas han de provocar una respuesta inflamatoria adecuada; 

deben tener una porosidad suficiente para permitir la invasión tisular; deben 

ser biodegradables, para finalmente poder ser sustituidos por tejido 

regenerado; han de proteger a los GFs de la degradación y mantener su 

bioactividad hasta que sean liberados en el tiempo y el espacio requerido, 

estimulando la adhesión, proliferación y diferenciación celular para promover 

la regeneración ósea (Kanczler et al., 2010; Kolambkar et al., 2011).  

Finalmente, han de ser esterilizables, de fácil manejo, estables durante su 

almacenamiento, de fácil distribución comercial y superar la aprobación por 

parte de los organismos reguladores competentes (Bessa et al., 2008b). 

  

Un repaso de la literatura científica nos confirma que se han estudiado 

una gran variedad de scaffolds tridimensionales elaborados con distintos 

materiales que potencialmente podrían ser útiles como sistemas de liberación 

de fármacos inductores de la regeneración ósea (Saito et al., 2005b; Chu T-

MG et al., 2007; Haidar et al., 2009). Cabe destacar que la mayor parte de 
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ellos han sido elaborados con materiales cerámicos, polímeros y sus 

composites. En este trabajo hemos utilizado dos materiales sintéticos, el 

ácido poli (láctico-co-glicólico) (PLGA) y la brushita, para la elaboración de 

dos sistemas diferentes conteniendo BMP-2 y/o VEGF.   

 

El PLGA es un copolímero sintético extensamente utilizado por su 

biocompatibilidad y biodegradabilidad. Ha sido aceptado para uso humano 

por la FDA para elaborar suturas, implantes  vasculares, vehículos de 

fármacos y scaffolds en ingeniería de tejidos. Una de sus características 

fundamentales es que, en función de su composición y de la proporción ácido 

láctico:glicólico, pueden modificarse sus propiedades, como el grado de 

cristalinidad, peso molecular, porosidad y cinética de degradación (Miller et 

al., 1977; Grayson et al., 2004). Como consecuencia de ello, el periodo de 

permanencia en el organismo puede modificarse según se requiera, en 

función del objetivo terapéutico. Este material se ha usado ampliamente para 

la elaboración de sistemas de liberación tanto de fármacos convencionales, 

como de péptidos, proteínas y GFs.  

 

 Por otro lado, los cementos de fosfato cálcico (CPCs) son compuestos 

que se utilizan en clínica como sustitutivos óseos. La hidroxiapatita (HA) y el 

fosfato tricálcico (TCP) son los componentes de este grupo más estudiados. 

Estos dos productos se consideran biocompatibles y bioactivos por sus 

propiedades osteoconductoras y capacidad de reabsorberse; sin embargo, la 

degradación de la HA es considerablemente más lenta que la del TCP 

(Nilsson et al., 2002). La velocidad de resorción del material influye 

evidentemente en el proceso de regeneración, los osteoclastos retiran 

partículas de material, los huecos formados pueden entonces rellenarse con 

el nuevo hueso formado por la actividad de los osteoblastos. Por tanto, los 

biomateriales con una lenta resorción interfieren en el proceso de 
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regeneración (Schilling et al., 2004), mientras que la estabilidad durante dicho 

proceso puede verse comprometida por una velocidad de resorción muy 

elevada (Stavropoulos et al., 2004; Lieberman et al., 2005). 

 

 Además del TCP, la brushita presenta una velocidad de resorción in 

vivo más elevada que la HA, permitiendo la sustitución simultánea del material 

por el tejido formado (Chow et al., 2003, Trisi et al., 2003). En general, los 

cementos de brushita poseen menor resistencia mecánica que los cementos de 

apatita (Ishikawa et al., 1994; Lemaitre, 1995; Andrianjatovo et al., 1996). Sin 

embargo, con los cementos de apatita in vivo, debido a su elevada solubilidad a 

tiempos relativamente cortos, se observa una disminución de sus propiedades 

mecánicas que, después de unas semanas, aumentan como consecuencia del 

crecimiento óseo que se produce (Ikenaga et al., 1998). Por tanto, en 

condiciones fisiológicas, la brushita es más soluble que la HA y presenta una 

mayor velocidad de reabsorción en animales implantados con este material 

(Klein et al., 1985). La biodegradación del cemento de brushita se lleva a cabo 

por una serie de procesos simultáneos que incluyen disolución, fragmentación, 

transformación a HA (Constantz et al. 1998; Flautre et al., 1999; Penel et al., 

1999) y fagocitosis (Theiss et al., 2005). 

  

 Los cementos de brushita son biocompatibles a pesar del pH ácido 

que producen en su entorno, inmediatamente después de su implantación. De 

acuerdo con algunos autores, no se produce ningún tipo de reacción tisular en 

respuesta al cambio de pH, probablemente debido al efecto tampón del 

medio, in vivo (Frayssinet et al., 1998, Constantz et al., 1998). Por el 

contrario, otros autores observan procesos inflamatorios cuando se implantan 

cantidades elevadas del material, e indican que estas reacciones pueden 

producirse en respuesta a la HA formada durante la degradación de la 

brushita  (Flautre et al., 1999). Recientemente, se han introducido algunas 
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modificaciones para mejorar las propiedades y facilitar la aplicación de este 

tipo de cementos. Así, se ha conseguido un cemento de brushita que se 

puede aplicar en defectos maxilofaciales por técnicas no invasivas y que 

después de ocho semanas, produce un aumento vertical del hueso (Tamimi et 

al., 2009). La brushita también se ha combinado con otros materiales como 

colágeno (Tamimi et al., 2008), que incrementa su capacidad de cohesión y 

su tensión de compresión, aproximándose a la de hueso esponjoso, además 

de favorecer la adhesión celular.  

 

 Los cementos de fosfatos cálcicos, principalmente de HA o TCP, se 

han estudiado como sistemas de liberación de sustancias capaces de 

estimular la formación de tejido óseo, como pueden ser los GFs (Ginebra et 

al., 2006). Entre otros, cabe destacar el empleo de estos cementos como 

vehículos de las BMPs para estimular el relleno de defectos críticos (Liang et 

al., 2005; Kim S.S. et al., 2008; Kim S. et al., 2008) o de otras moléculas 

activas como el TGF-² 1 (Blom et al., 2001; Link et al., 2008) o PDGF (Cooke 

et al., 2006). Sin embargo, la brushita, de acuerdo con la bibliografía 

consultada, no ha sido estudiada como potencial sistema de liberación de 

sustancias que estimulen la regeneración ósea. Como excepciones, debemos 

destacar el artículo de Nihouannen et al. (2008), en el que estudian la brushita 

para liberar la citoquina RANKL (Receptor activator of nuclear factor kappa B 

ligand) y el publicado  por nuestro grupo de investigación que estudia un 

sistema conteniendo PDGF y VEGF (De la Riva et al., 2010).  

  

 La brushita se ha utilizado fundamentalmente como sistema de cesión 

de antibióticos, destacando trabajos como los de Bohner et al. (1997, 2000) 

con gentamicina, el de Tamimi et al. (2008) en el que modifican el cemento de 

brushita con doxiciclina hiclato, o el trabajo de Hofmann et al. (2009) con 

vancomicina y ciprofloxacino. En estos estudios, el objetivo principal ha sido 
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reducir la velocidad de liberación de estos fármacos. En general, se libera un 

porcentaje elevado de antibiótico de forma cuasi-inmediata. Teniendo en 

cuenta que la porosidad es un factor que afecta de forma importante a la 

velocidad de liberación de los fármacos, la reducción de la porosidad del 

cemento ha sido una de las estrategias utilizadas. Sin embargo, si el objetivo 

es que el cemento actúe no sólo como sistema de liberación sino que a su 

vez ejerza su función de andamiaje para el crecimiento de nuevo tejido, la 

porosidad que debe perseguirse sería la máxima posible. Por tanto, estos 

trabajos no aportan resultados útiles para el desarrollo de un sistema para la 

liberación de GFs destinado a regenerar tejido óseo. 

 

 Por su parte, el PLGA se ha utilizado en la elaboración de sistemas de 

liberación controlada, fundamentalmente en forma de nano y micropartículas, 

con distintas finalidades. En cuanto a su aplicación en regeneración ósea, se 

ha empleado como material para elaborar scaffolds y sistemas de liberación 

de diversos GFs. Centrándonos en el PLGA como sistema-scaffold de BMP-2, 

hemos de citar entre otros, los estudios realizados para la reparación del seno 

maxilar en perros (Mayer et al., 1996), la reparación de defectos óseos en el 

cúbito de conejo (Kokubo et al., 2003), en defectos óseos de fémur de conejo 

en combinación con células de la médula ósea (Hu et al., 2005), en ratas 

(Shimazu et al., 2006) y en defectos del suelo orbital en la oveja (Zheng et al., 

2006). En todos ellos, se observa un aumento significativo de la regeneración 

ósea con respecto a los controles y con respecto al sistema de PLGA sin 

factores. 

  

Por tanto, a pesar de que la BMP-7 y la BMP-2 se encuentran ya en el 

comercio, como ya hemos comentado, no se han alcanzado los efectos 

esperados y, probablemente la causa sea la falta de optimización de la 

formulación, que lleva a una liberación excesivamente rápida y a un corto 
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tiempo de permanencia en el lugar a reparar. Hay que destacar también, que 

la dosis recomendada de BMP-7 es de 7 mg y que de acuerdo con la 

presentación comercial, supone 2 viales de 3,5 mg cada uno, reconstituidos 

con un gramo de colágeno bovino tipo I. La necesidad de estas dosis tan 

elevadas se asocia a un alto coste, por lo que diversos autores ponen en 

duda su coste/eficacia o lo reservan para los casos más graves (Garrison et 

al., 2007, 2010; Lissenberg-Thunnissen et al., 2011). 

 

 Además, conociendo la cascada de procesos celulares y moleculares 

que tienen lugar durante la regeneración ósea, no parece razonable que con 

un solo factor, por muy potente que sea, se alcance el máximo grado de 

regeneración en un periodo de tiempo óptimo.  

 

 Todo lo expuesto nos indica que se requieren nuevos sistemas de 

liberación que proporcionen las sustancias bioactivas de acuerdo con una 

cinética pre-establecida y de esta forma, permitan  obtener el máximo efecto 

con la dosis mínima.  

   

Considerando el gran reto que supone la regeneración de defectos 

óseos críticos, las dos principales estrategias a aplicar serían las técnicas de 

ingeniería tisular y la regeneración tisular in situ. En la presente propuesta 

abordamos la segunda opción, que implica la implantación en el defecto óseo, 

de estructuras elaboradas con biomateriales y cargadas con factores de 

crecimiento, proporcionando un sustrato que estimule los procesos de auto-

reparación del hueso. Sin dicho implante, la regeneración tisular está 

seriamente comprometida en los defectos críticos. En estos casos, el proceso 

de regeneración comienza con la interacción de las células remanentes en la 

interfaz tejido-implante-molécula de señalización y culmina con la 

regeneración del tejido reabsorbiéndose el material. 
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2. OBJETIVOS 

 

 Este trabajo se encuadra dentro del proyecto de investigación MAT 

2008-02632/MAT cuyo objetivo final es la elaboración de un sistema de cesión 

sostenida biocompatible y osteoconductor conteniendo una combinación de 

factores de crecimiento implicados en la regeneración ósea. 

 

El objetivo del presente trabajo es la elaboración, caracterización y 

evaluación in vitro e in vivo de dos tipos de sistemas, uno osteointegrable y 

otro biodegradable, ambos con capacidad osteoinductora y diseñados para 

controlar la cesión de BMP-2 o VEGF, y sus combinaciones, una vez 

implantado en un defecto óseo. 

 

Los objetivos concretos que nos planteamos son los siguientes: 

 

1.- Diseño y optimización de los distintos sistemas conteniendo distintas dosis 

de BMP-2 o VEGF y sus combinaciones.  

 

2.- Caracterización físico-morfológica de las formulaciones y evolución de los 

materiales in vitro e in vivo. 

 

3.- Estudio de los perfiles de cesión in vitro e in vivo de los dos GFs, de forma 

individualizada desde cada sistema y establecimiento de las posibles 

correlaciones.  

 

4.- Evaluación del efecto regenerativo de los factores formulados en los 

distintos sistemas implantados en un defecto intramedular practicado en el 

fémur de conejos. 
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5.- Elección de uno de los sistemas para aplicar y evaluar la combinación de 

BMP-2 y VEGF. 
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3. MATERIALES Y MÉTODOS 

 

3.1. Materias primas 

 

En el desarrollo de este trabajo de investigación se utilizaron como 

factores de crecimiento (GFs) los denominados “Vascular endothelial growth 

factor”  (VEGF) o factor de crecimiento vascular endotelial y “Bone 

morphogenetic protein” (BMP-2) o proteína morfogenética ósea-2, 

suministrados por Chemicon y Biomedal, respectivamente.  Sus 

correspondientes trazadores radiactivos marcados con 125I, fueron adquiridos 

a  Perkin Elmer. 

 

Tanto el VEGF como la BMP-2 se presentan en forma de polvo 

liofilizado que se reconstituyen de acuerdo con las recomendaciones del 

fabricante y en condiciones asépticas. VEGF se reconstituyó con agua 

destilada y desionizada ultrapura (milli-Q) estéril (0,1 mg/mL) y la BMP-2 en 

una disolución estéril de ácido cítrico 20 mM. 

 

El ácido poli-(d,l-láctico-co-glicólico) (Resomer RG504) (PLGA 50:50) 

con viscosidad intrínseca declarada de 0,50 dL/g, fue suministrado por 

Boehringer-Ingelheim.  

 

El fosfato tricálcico beta (Ca3O8P2) fue suministrado por Fluka. El 

fosfato monocálcico [Ca(H2PO4)2] y pirofosfato sódico (Na4P2O7.10H2O) fueron 

adquiridos a Sigma-Aldrich.  

 

Se utilizó bicarbonato amónico (CH2O3.H3N) de Sigma y ácido cítrico 

monohidratado (C6H8O7.2H2O) de Merck. 
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Todo el material de laboratorio utilizado en la elaboración de los 

sistemas de cesión fue esterilizado en autoclave, así como el agua milli Q y el 

ácido cítrico. 

 

El resto de productos y disolventes como el diclorometano, fueron 

empleados sin tratamiento previo. 

 

3.2. Elaboración de los sistemas de cesión   

 

 Se prepararon dos tipos de sistemas, implantes de brushita 

conteniendo  microesferas de BMP-2 y cilindros porosos de PLGA 

conteniendo microesferas de BMP-2 y/o de VEGF.  

 

La preparación de todos los sistemas de cesión se llevó a cabo en 

condiciones asépticas. 

 

1)  Preparación de microesferas de PLGA 

 

Las microesferas de PLGA se elaboraron mediante el método de doble 

emulsión. Para ello, se añadió la fase interna acuosa formada por 200 µl de 

alcohol polivinílico (PVA) al 0,07% conteniendo 180 µg de BMP-2 ó 15 µg de 

VEGF sobre la fase oleosa formada por 100 mg de PLGA en 2 ml de 

diclorometano (1,8 µg de BMP-2 y 150 ng de VEGF por mg de PLGA). Estas 

dos fases se emulsificaron durante 3 minutos en Vortex (Genie2, Scientific 

Industries); seguidamente la emulsión se vertió sobre la fase externa acuosa 

(100 ml de PVA 0,1%) bajo agitación magnética y se dejó evaporar el 

disolvente durante dos horas. Las microesferas fueron recogidas por filtración 

a vacío (filtro Supor®-450 de 0,45 µm, Pall Corporation), liofilizadas y 

conservadas a 4ºC hasta su uso. 
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Algunos lotes de microesferas fueron preparados con 125I-BMP-2 o  
125I-VEGF, añadidos como trazadores para  determinar  la incorporación de 

los GFs  y la cinética de cesión de los mismos. 

 

2) Preparación de implantes de brushita 

 

 La fase sólida del cemento de brushita se elaboró según describe 

Tamimi-Mariño et al. (2007), mezclando 1,428 g de fosfato tricálcico beta (² -

TCP), 0,8 g de fosfato monocálcico (MCP) y 0,012 g de pirofosfato sódico 

(NaPy) como sustancia retardante de la reacción, homogeneizando bien con 

pistilo y mortero. Como fase líquida para la formación del cemento se utilizó 

ácido cítrico 0,5 M.  

 

Ca3(PO4)2 + Ca(H2PO4)2 + 8H2O  4CaHPO4·2H2O 

 

El cemento se preparó mezclando 200 mg de la fase sólida con 

100 µl de la fase líquida (proporción de polvo/líquido igual a 2 g/ml), 

homogeneizando con la ayuda de un agitador tipo Vortex (Genie®2, Scientific 

Industries) durante 30 segundos. Como molde para formar el cemento, se 

utilizó un cilindro de polietileno abierto por una cara con un diámetro interno 

de 5 mm. La temperatura de fraguado del cemento fue de 20,23 ± 1,17 ºC, 

medida con una sonda termométrica (Traceable® 2-channel, Cole-Parmer). La 

mezcla resultante se dejó fraguar a temperatura ambiente durante 1 hora en 

el interior de los moldes, obteniéndose implantes cilíndricos, que 

posteriormente fueron mantenidos  a 4ºC  durante 12 h y, conservándose a 

esta temperatura hasta el momento de su uso.   

 

Las microesferas de PLGA conteniendo BMP-2  fueron incorporadas 

en la fase sólida. Dependiendo de la dosis de BMP-2 deseada, se incluyeron 
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20 mg (17,5 µg de BMP-2) ó 4 mg (3,5 µg de BMP-2), completando  hasta un 

total de 20 mg con microesferas blancas (microesferas sin GF) para mantener 

la estructura y composición del sistema. 

 

3)  Preparación de cilindros porosos de PLGA  

 

La preparación de los cilindros  se llevó a cabo siguiendo el método 

descrito por Yoon y Park (2001) con algunas modificaciones. Primero, se 

disolvieron 750 mg de PLGA en 4 ml de acetona, mezclándose con 750 mg 

de bicarbonato amónico previamente pulverizado,  que actúa como porogén.  

La mezcla se realiza en un soporte de teflón y se mantiene a 40ºC para que 

se produzca la evaporación parcial del disolvente, obteniendo así una pasta 

fácilmente manejable. Para formar los cilindros, la pasta se introduce en una 

jeringa de polietileno abierta por una cara, con un diámetro interno de 5 mm. 

Para crear un reservorio  central, en el cilindro se introduce un vástago de 

acero inoxidable de 3,5 mm. Posteriormente, se ejerce presión a través del 

extremo opuesto de la jeringa, con la ayuda del émbolo, para expulsar el 

vástago con el polímero adherido a su superficie e introducirlo en una 

disolución de ácido cítrico al 40% (p/v) para inducir la formación de gas y la 

creación de poros en el sistema. Después de 24 horas bajo agitación orbital 

a 50 rpm (Orbital shaking platform POS-300, Grant-bio) y temperatura 

ambiente, los cilindros se separan fácilmente del vástago y se  mantienen en 

la disolución de ácido cítrico, en agitación durante tres días más, para 

asegurar la completa disolución del porogén. Transcurrido este tiempo, los 

cilindros se lavan con agua Milli-Q, se cortan en piezas de 1 cm de largo y 

se mantienen en una disolución de tampón fosfato salino (PBS) otras 24 

horas en agitación. Finalmente y tras controlar el pH, se lavan con agua y se 

liofilizan.  
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Los cilindros elaborados fueron cargados con microesferas de PLGA 

conteniendo GFs, a distintas dosis: 

 

a) BMP-2: (17,5 µg en 20 mg de microesferas)  o (3,5 µg  en 4 mg 

de microesferas). 

b) VEGF: (1,75 µg en 20 mg de microesferas)  o (0,35 µg  en 4 mg 

de microesferas).  

c) BMP-2 (17,5 µg o 3,5 µg) con  VEGF (0,35 µg).  

 

En  todos los casos, el sistema se completa con microesferas blancas 

hasta 30 mg, capacidad total que admite el cilindro. Finalmente, el extremo 

abierto del cilindro se cubre con una fina película (2 mm) de pasta de PLGA 

en acetona. 

 

La distribución de tamaño de partícula del bicarbonato amónico en 

acetona  fue determinado mediante difractometría laser utilizando un equipo 

Mastersizer 2000 (Malvern Instruments Ltd.), resultando una distribution de 

diámetro medio en volumen (µm)  de <52.9 (10%), < 155.0 (50%) and < 348.3 

(90%). 

 

3.3. Caracterización de los sistemas 

 

1)  Tamaño de partícula de las microesferas de PLGA  

 

La distribución de tamaño en volumen de las microesferas de PLGA 

fue obtenida por difractometría de luz láser (Mastersizer 2000, Malvern 

Instruments Ltd.). 
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2)  Eficiencia de encapsulación de  BMP-2 y VEGF en las 

microesferas  de PLGA 

 

La eficiencia de encapsulación de los GFs en las microesferas se 

determinó a través de la medida de los niveles de radiactividad en tres 

alícuotas de microesferas liofilizadas, usando un contador gamma (Cobra II®, 

Packard). La radiactividad obtenida por peso de microesferas, se comparó 

con la radiactividad inicial de 125I-VEGF o 125I-BMP-2 utilizados como 

trazadores en la preparación de los distintos lotes.  

 

3)  Ensayos de cesión in vitro 

 

El estudio de la cinética de liberación in vitro de los GFs  se llevó a 

cabo en incubador de CO2  (5% de CO2 , humedad relativa del 95% y 37ºC). 

Un cilindro de PLGA o un implante de brushita, según el ensayo, se incubó en  

3 ml de medio de cesión, compuesto por  D-MEM (Dulbeco’s Modified Eagle 

Medium) (Sigma Aldrich) con 10% de suero fetal bovino (FBS) (PAA 

Laboratories) y 0,02% de azida sódica (Roth).  El ensayo se llevó a cabo por 

triplicado, utilizando tubos de polipropileno “vent valve”, que permitieron el 

intercambio de gases con la atmósfera del incubador, bajo agitación lenta 

(100 rpm) usando un agitador orbital (Orbital shaking platform POS-300, 

Grant-bio). A tiempos preestablecidos, se tomaron muestras de 0,25 ml que 

inmediatamente se repusieron con el mismo volumen de medio fresco, 

manteniéndose así las condiciones sumidero durante todo el ensayo. La 

radiactividad de las muestras tomadas se midió en el contador gamma. El 

porcentaje de 125I-GF cedido desde cada una de las formulaciones ensayadas 

se estimó teniendo en cuenta la actividad inicial en el sistema y la 

desintegración radiactiva del 125I, cuyo periodo de semidesintegración es de 

60 días. 
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1- Estabilidad del marcaje del 125I-GF en medio de cesión 

 

 La integridad del marcaje de los GFs con el 125I en el medio de cesión 

a lo largo del tiempo fue monitorizada por cromatografía en capa fina (TLC). 

Para ello, se incubó una disolución de 125I-GF (1µCi/ml)  en el mismo medio y 

condiciones dadas para los ensayos de cesión, durante 5 semanas. A 

determinados intervalos de tiempo se toma una alícuota de 7µl y se deposita 

sobre una tira (0,9 cm x 8 cm) de sílica gel (60 F254, Merck) usando como fase 

móvil una mezcla de metanol:agua (85:15). Una vez desarrollada la 

cromatografía a lo largo de 5 cm, las placas se cortan en 3 porciones iguales 

(desde la base hasta el frente) y se mide la radiactividad en cada una de ellas. 

La radiactividad que permanece en la base corresponde al producto marcado 
125I-GF (Rf = 0) mientras que la que se detecta en el frente corresponde al 125I- 

libre (Rf = 1).  

 

2- Bioactividad de los GFs 

 

Este estudio se llevó a cabo con las microesferas de BMP-2 y VEGF, 

con el fin de determinar la posible influencia  del método de elaboración de las 

microesferas y de la incubación a 37ºC, sobre la actividad de dichos factores. 

 

a) BMP-2 

 

La bioactividad de BMP-2  liberada desde las microesferas de PLGA 

se determinó midiendo su efecto diferenciador en términos de actividad de la 

fosfatasa alcalina en células mesenquimales de rata (rMSCs). 

 

Las rMSCs fueron obtenidas a partir de ratas Sprague-Dawley, 

machos de 6 semanas de vida y pesos de aproximadamente 150-180 g, 
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siguiendo el método descrito por Dobson et al. (1999). Para ello, la médula 

ósea de las tibias y fémures de 4 ratas se extrae por centrifugación.  El pool 

de células de médula ósea fue resuspendido y expandido en frascos de 

cultivo  con medio D-MEM (glucosa, 4,5 g/l) y HEPES (25 mM) (Biochrom, 

Cambridge, UK), suplementado con 20% de FBS Gold (suero bovino fetal),  

100 UI/ml de penicilina, 100 µg/ml de estreptomicina y L-glutamina (200 mM) 

(PAA Laboratories). Las células fueron cultivadas a 37ºC y 5% de CO2. 

Después de tres días, los cultivos fueron lavados con PBS, para eliminar las 

células no adheridas, añadiendo posteriormente, medio fresco. Una vez 

confluente, las células fueron despegadas con tripsina y congeladas en un 

medio de congelación (90% de FBS y 10% de Dimetilsulfóxido) (DMSO, 

Sigma) en nitrógeno líquido hasta su uso. 

  

 Para medir la actividad de la fosfatasa alcalina en rMSCs (Huang et al., 

2010) se sembraron 2 x 105 células en pase 2 por pocillos en placas de seis, 

conteniendo el mismo medio de cultivo que el descrito anteriormente. 

Después de 24 y 72 horas, el medio fue reemplazado con D-MEM enriquecido 

con 10% de FBS Gold, suplementado con las disoluciones estándares de 

BMP-2 (rango de concentraciones entre 50 y 300 ng/ml) o con las alícuotas 

procedentes de los medios conteniendo BMP-2 liberada desde las 

microesferas. El aumento de la actividad de la fosfatasa alcalina citosólica fue 

medida después de 6 días de añadir la BMP-2 al medio, usando un kit 

comercial colorimétrico (SensoLyte pNPP Alkaline Phosphatase Assay Kit, 

AnaSpec, Inc. Fremont, CA) y siguiendo las instrucciones del laboratorio.  

 

La actividad de la fosfatasa alcalina inducida por la BMP-2 cedida 

desde las microesferas tras 1 y 7 días de incubación fue comparada  con la 

inducida por las disoluciones estándares de BMP-2  (Patel et al., 2008). Para 
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verificar el efecto de la BMP-2 se utilizaron como blancos rMSCs sin tratar 

(medio sin BMP-2). 

 

b) VEGF 

 

 La actividad del VEGF liberado desde las microesferas de PLGA se 

determinó a través de su efecto proliferativo sobre células endoteliales de 

cordón umbilical humano (HUVECs). 

 

Previamente al ensayo de bioactividad, las HUVECs proporcionadas 

por el Dr. Díaz (Hospital Universitario de Canarias), fueron expandidas en 

placas de cultivo cubiertas con gelatina (Sigma) conteniendo medio de cultivo 

completo: Medio 199 con Hank’s BSS, 100 mg/l de L-glutamina, 25 mM de 

HEPES y 1,4 g/l de NaHCO3 (BioWhittaker), suplementado con 20% de FBS 

Gold (PAA Laboratories), 50 mg/ml de suplemento de factores de crecimiento 

para células endoteliales (ECGS de Becton Dickinson), 3,33 UI/ml de heparina 

porcina (Sigma), 50 UI/ml de penicilina y 50 µg/ml de estreptomicina.  

  

 Para el ensayo de actividad del VEGF se sembraron 5 x 10³ HUVECs 

por pocillo en 150 µl de medio de cultivo básico (igual que el descrito 

anteriormente pero sin ECGS ni heparina) usando placas gelatinadas de 96 

pocillos. A continuación se añadieron otros 150 µl de medio conteniendo 

disoluciones estándares de VEGF (concentración final entre 1 y 4 ng/ml) o 

conteniendo alícuotas procedentes de la incubación de las microesferas de 

PLGA durante 1 ó 7 días. Al cabo de 3 días de la siembra, se realizó un 

cambio de medio con las mismas disoluciones estándares de VEGF o las 

correspondientes alícuotas procedentes de los ensayos de cesión. 
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 Al final del ensayo (quinto día desde la siembra) se determinó el 

número de células viables mediante un ensayo colorimétrico usando sales de 

tetrazolium (XTT) según las instrucciones del fabricante (Cell proliferation Kit, 

Roche Molecular Biochemicals). Este método se basa en la capacidad que 

tienen las células vivas, en concreto las deshidrogenasas presentes en las 

mitocondrias, de reducir la sal de tetrazolium dando lugar a compuestos 

coloreados (naranja intenso) de formazan. Se incubaron las células con una 

disolución de XTT durante 2 horas, tras lo cual el color desarrollado se 

cuantificó espectrofotométricamente en un lector de placas Synergy HT 

(Biotek, Vermont, USA) a 492 nm (referencia a 690 nm). 

 

La bioactividad del VEGF cedido desde las microesferas tras 1 y 7 días 

de incubación se determinó por comparación con la proliferación celular 

inducida por disoluciones estándares de VEGF (Patel et al., 2008). Para 

verificar el efecto del VEGF se utilizaron como blancos HUVECs sin tratar 

(medio sin VEGF).  

 

4) Ensayos de captación de agua y pérdida de masa.  

 

Se realizaron para los sistemas de brushita y cilindros porosos de 

PLGA, eleborados con microesferas blancas. 

  

Para llevar a cabo estos ensayos, los sistemas fueron incubados en 3 

ml de medio de cesión, en las mismas condiciones que se describen para los 

ensayos de cesión (apartado 3). La captación de agua y la pérdida de masa 

fueron determinadas gravimétricamente. Para ello, a determinados tiempos, 

se retiran tres muestras de cada formulación, se les elimina el exceso de agua 

y se pesan. Después, estos sistemas se liofilizan y se vuelven a pesar. Los 
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porcentajes de agua captada y la pérdida de masa se calculan mediante las 

ecuaciones (3.1) y (3.2), respectivamente. El ensayo se realizó por triplicado. 

 

Captación de agua (%) = [(Ww-Wd)/Wd] x 100                  (ec. 3.1) 

Pérdida de masa (%) = [(W0-Wd)/W0] x 100                      (ec. 3.2)  

 

donde, Ww es el peso de la muestra húmeda a tiempo t, Wd es el peso de la 

muestra seca a tiempo t, y W0 es el peso inicial de la muestra. 

 

5) Estructura microporosa  

 

La estructura superficial e interna de los sistemas elaborados fue 

examinada por microscopía electrónica de barrido (SEM, Jeol® JSM-6300, 

Tokyo) a 20 kV, previo recubrimiento con oro/paladio bajo atmósfera de argón. 

El análisis se realizó antes (t=0) y durante los ensayos de cesión 

in vitro e in vivo. Las microfotografías obtenidas fueron usadas para la 

evaluación de la morfología y microestructura de los sistemas y para 

determinar, en el caso de los implantes de PLGA, la porosidad y el tamaño 

medio de poro mediante la medida manual del diámetro de 400 poros. 

 

La morfología de la superficie y la estructura interna de los sistemas 

fue  también observada utilizando un microscopio estereoscópico (Leica 

M205C) con su correspondiente software (Leica LAS, v.3). 

 

6) Porosidad de los implantes de brushita 

 

La porosidad y la distribución de diámetro de poros del sistema de 

brushita, antes y durante su incubación en el medio de cesión in vitro y 

durante los ensayos in vivo,  se determinaron por porosimetría de intrusión de 

39 
 



Materiales y métodos 
 
mercurio (Autopore IV 9500, Micromeritics Instrument Co). La determinación 

de la distribución del tamaño de poro se basó en la relación entre la presión 

aplicada y el diámetro de poro en el cual el mercurio se introduce, siguiendo la 

ecuación de Washburn (1921) (ecuación 3.3):  

 

                    D= (-4γcos¸ ) / P                                           (ec. 3.3) 

 

donde, P es la presión aplicada (desde 0,5 hasta 58.000 psia), D es el 

diámetro de poro, γ es la tensión superficial del mercurio (484 dinas/cm), y ¸  

es el ángulo de contacto entre el mercurio y la pared del poro (141º). 

 

 Para los análisis se utilizó un penetrómetro de sólidos de 3,5 cm3 y 

0,42 cm3 de stem. 

 

7) Propiedades y degradación del polímero PLGA 

 

Para el estudio de las propiedades y la degradación del polímero de 

los cilindros porosos de PLGA, se aplicaron las técnicas de GPC (Gel 

permeation chromatography) y DSC (Differential scanning calorimetry) 

después de la elaboración de los scaffolds y durante los experimentos 

realizados in vitro e in vivo. 

 

Mediante la calorimetría diferencial de barrido (DSC) se obtuvieron los 

correspondientes termogramas depositando las muestras, obtenidas por 

pulverización de los cilindros secos, en cápsulas de alúmina. El equipo 

empleado fue un calorímetro diferencial de barrido Mettler (DSC 821e Mettler 

Toledo). La temperatura de transición vítrea (Tg) fue determinada realizando 

las medidas en atmósfera de nitrógeno, entre 10 y 250 ºC a una velocidad de 

calentamiento de 10ºC/min. 
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La determinación de la distribución de pesos moleculares del polímero 

se llevó a cabo antes de su utilización y durante los ensayos in vitro e in vivo, 

por la técnica de cromatografía de permeación en gel (GPC) relativa a 

patrones de poliestireno monodispersos (Tokio Soda Ltd), de acuerdo con el 

método que se detalla a continuación. Se determinó el peso molecular medio 

en peso (Mw) y en número (Mn), así como la polidispersividad (pd), para 

obtener una medida de la dispersión de la curva de distribución. La GPC se 

llevó a cabo utilizando un equipo Waters compuesto por una bomba (Model 

515), un inyector manual (Rheodyne), un refractómetro diferencial (Model 

2414) que permite el control interno y externo de la temperatura y, un horno 

calefactor para el control de la temperatura de las columnas colocadas en 

serie. La adquisición y el análisis de datos se realizaron con el programa de 

Waters (Waters Breeze GPC software).  Las condiciones cromatográficas 

empleadas fueron:  

 

- Tres columnas: Styragel HR4, HR3, y HR1. 

- Temperatura: 31 °C (detector y columnas). 

- Fase móvil: tetrahidrofurano (THF, Merck), filtrado (filtros Millipore 

FH con tamaño de poro de 0,5 µm) y desgasificado. 

- Flujo: 0,9 ml/min. 

- Tiempo de análisis: 35 min. 

- Volumen de inyección: 20 µl (patrones y muestras). 

- Concentración: 0,08% (m/v) en el caso de los patrones y 0,6% 

(m/v) en el de las muestras a analizar. Tanto los patrones, como 

las muestras se disolvieron en  THF. 

- Número de replicados: 3 
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8) Estructura cristalina de los implantes de brushita 

 

La determinación y evolución de la estructura cristalina de los 

implantes de brushita secos fue hecha por difracción de rayos X (DRX) a 

temperatura ambiente con un difractómetro de polvo (Philips XPER'T), 

equipado con un monocromador secundario y utilizando la radiación Kα del 

Cu (λ = 1,5418 Å). El intervalo angular fue 5º < 2θ < 80º, utilizando un tamaño 

de paso de 0,01º/s (2 s por paso). Los análisis fueron hechos antes y durante 

los experimentos in vitro e in vivo. Las posiciones de los picos de Bragg de la 

brushita, Ca(HPO4).2H2O, se encuentran recogidos en la base de datos 

ICSD (Inorganic Crystal Structure Database) con  el nº 16132.   

 

Los difractogramas de la hidroxiapatita y del fosfato tricálcico se 

encuentran recogidos en la base de datos JCPDS (Joint Committee on 

Powder Diffraction Standards) del ICDD (International Centre for Diffraction 

Data) con el nº 40-0008 y 24-0033, respectivamente. 

 

3.4. Estudio in vivo 

 

Los ensayos in vivo que se describen a continuación fueron aprobados 

previamente por el Comité de Ética de la Universidad de La Laguna y se 

llevaron a cabo según las directrices de las guías sobre cuidado y uso de 

animales en procedimientos de experimentación, recogidas en la legislación 

española (R.D. 1201/2005) y europea (Directive 2010/63/EU). 

 

Los animales utilizados en los experimentos fueron conejos 

neozelandeses machos con pesos entre 3 y 3,5 kg. Antes y después de la 

intervención quirúrgica a la que fueron sometidos, se mantuvieron 

estabulados bajo un ciclo de luz/oscuridad de 12 horas a una temperatura de 
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22ºC y con comida y agua ad libitum en el Estabulario de la Universidad de La 

Laguna, en jaulas y condiciones de acuerdo a la normativa europea vigente.  

 

1) Organización del estudio in vivo 

 

  Como se mencionó en los objetivos, la finalidad de este estudio fue la 

evualuación del efecto osteogénico y angiogénico de dos factores de 

crecimiento: 

 

a) BMP-2 en dos sistemas diferentes: brushita e implantes de PLGA 

b) VEGF en implantes de PLGA 

c) BMP-2 y VEGF combinados en el sistema que mejor se ajuste al perfil 

de cesión deseado. 

 

 Para ello, se llevaron a cabo los correspondientes ensayos para 

determinar la cinética de cesión, estudiar la evolución de los materiales y 

finalmente, evaluar histológicamente la capacidad osteoregenerativa de los 

sitemas elaborados. La descripción de los grupos experimentales se recoge 

en las tablas 3.1 y 3.2, y la metodología en los apartados que siguen a 

continuación. 

 

2)  Técnica quirúrgica y defecto óseo 

 

Los animales, una vez pesados, son anestesiados con una mezcla de 

ketamina (35 mg/Kg) y xilazina (5 mg/Kg), vía intramuscular. 

Aproximadamente 30 minutos antes de la intervención, se les administra una 

dosis profiláctica de antibiótico (enrofloxacino, Alsir®, 5-15 mg/kg, s.c.) y una 

de analgésico, buprenorfina (Buprex®, 0,05-0,1 mg/kg, s.c.), para minimizar el 

dolor post-quirúrgico. A continuación,  se procede al afeitado de la pata 
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trasera derecha y se traslada al área quirúrgica donde se realiza la limpieza 

de la zona a intervenir, delimitándola seguidamente con povidona yodada 

(Betadine®). Tras la colocación de  campos  estériles para aislar la zona, se 

realiza un abordaje longitudinal en la región parapatelar externa, seccionando 

las estructuras periarticulares de la cara externa de la articulación de la rodilla, 

para poder así luxar la rótula tras la artrotomía correspondiente. Esta 

maniobra se acompaña de un movimiento de flexo-extensión de la rodilla, que 

deja expuestos los cóndilos femorales (Fig. 3.1). 

 

El defecto óseo consistió en una perforación practicada en la región 

intercondílea del fémur con una fresa dental Shanon Burr de 6 mm adaptada a 

un motor eléctrico que alcanza las 1200 rpm. De esta manera, se accede a la 

zona metafisaria y posteriormente, avanzando en profundidad y respetando 

las corticales, a la diáfisis femoral. (Sánchez et al., 2001; Baro et al., 2002). 

 

Para evitar posibles calcificaciones periarticulares, se procede a la 

limpieza de la viruta ósea, producto del fresado, y se introduce el implante 

elaborado en la cavidad medular.   

 

Posteriormente se procede a la reducción de la rótula, para continuar 

con la sutura por planos, con material reabsorbible, para luego suturar la piel 

del animal con material no reabsorbible. Una vez terminada la intervención, se 

limpia nuevamente la herida quirúrgica con povidona yodada y se les 

administra una dosis de ketoprofeno (2-5 mg/kg, s.c.), un analgésico 

antiinflamatorio, para garantizar la analgesia durante la noche. A continuación, 

se colocan los animales en jaulas independientes, provistas de comida y 

agua. Posteriormente y tras recuperarse de la anestesia, al cabo de 20-30 

minutos, se permite que el animal cargue libremente sobre la pata intervenida. 

44 
 



Materiales y métodos 
 
Durante las 72 horas siguientes a la intervención quirúrgica se les administra 

una dosis de buprenorfina cada 12 horas. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 3.1. Imágenes del procedimiento quirúrgico 

 

 

3)  Ensayos de cesión in vivo 

 

 El porcentaje de GF remanente en el defecto óseo se calculó midiendo 

la radiactividad de forma externa (método no invasivo) utilizando un contador 

gamma tipo sonda (Captus® Nuclear Iberica) según el método previamente 

descrito y validado por el grupo de investigación (Delgado et al., 2006). Para 
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focalizar la zona del fémur del animal donde estaba localizado el implante, se 

colocó al final del detector un colimador de 3,2 x 2 cm. 

 

A cada tiempo muestreado, se toman cinco medidas a 27 KeV,  

máximo de emisión del 125I, durante 1 minuto. El valor medio de las cinco 

medidas se toma como la radiactividad remanente para el tiempo muestreado.  

 

La medida inicial tras la administración (tiempo cero) fue considerada 

como la dosis total administrada (100%). El porcentaje de 125I-GF cedido en 

cada intervalo de tiempo fue obtenido por diferencia entre la dosis inicial 

administrada y la radiactividad remanente en el fémur a ese mismo tiempo 

corregida por el decay asociado al trazador 125I (t1/2=60 días). Los perfiles de 

cesión para cada formulación se obtuvieron a través del seguimiento de la 

radiactividad remanente en el lugar del defecto óseo.  

 

Los experimentos de cesión se llevaron a cabo en  tres grupos de 

cinco conejos cada uno, a los que se les implantaron los sistemas elaborados  

con los dos materiales estudiados (tabla 3.1). 

 

Con la finalidad de detectar una posible distribución sistémica de los 

GFs, se extrajo una muestra de sangre de la vena marginal de la oreja de 

cada conejo, a los tiempos de muestreo establecidos para el ensayo de 

cesión in vivo. La radiactividad de las muestras  fue determinada con el  

contador gamma (Cobra II®, Packard). 
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Grupos Nº de 
animales Sistemas implantados 

• BMP-brushita 5 Implantes de brushita con microesferas 
de  125I-BMP-2/BMP-2. 

• BMP-PLGA 5 Implantes de PLGA con microesferas 
de  125I-BMP-2/BMP-2. 

• VEGF-PLGA 5 Implantes de PLGA con microesferas 
de 125I-VEGF/VEGF. 

Tabla 3.1. Grupos de animales experimentales usados para los ensayos de cesión.  

 

 Una vez finalizada la cesión de los GFs desde los sistemas 

ensayados, se sacrificaron los animales con CO2, previamente anestesiados y 

se les extrajo el fémur intervenido, conservándolo a -80ºC el tiempo suficiente 

hasta el decay del 125I. Por último, para asegurar la muerte del animal se 

procedió a seccionar el diafragma. 

 

4) Evolución in vivo de las características de los sistemas   

 

 Estos experimentos se llevaron a cabo en dos grupos de 12 conejos 

cada uno. A uno de ellos, se le implantó el sistema de PLGA con microesferas 

blancas y al otro, el de brushita, también con microesferas blancas  

(tabla 3.2). Los tiempos establecidos fueron: 2, 4, 8 y 12 semanas.  

 

 Transcurrido el tiempo de estudio los animales fueron  sacrificados, tal 

y como se indica en el apartado anterior. Se procedió entonces a la extracción 

del fémur, desarticulándolo de la rodilla y de la cadera y extrayéndolo con la 

mínima cantidad posible de tejido muscular. El hueso fue cortado 

longitudinalmente con una sierra fina, de tal forma que el implante quedara 

situado en una de las dos caras, para poder extraerlo sin dañarlo. 
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 Una vez  extraídos los implantes, se les elimina cuidadosamente los 

posibles restos de material biológico y se secan en pentóxido de fósforo. Los 

implantes son entonces caracterizados por distintas técnicas. Concretamente, 

los implantes de brushita fueron analizados por porosimetría de mercurio, 

SEM y DRX. Los implantes de PLGA fueron observados por SEM y 

analizados por GPC y DSC.  

 

5)  Evaluación histológica, inmunohistoquímica e histomorfométrica  

 

El efecto regenerativo y angiogénico tanto de los GFs por separado 

como de la combinación  de ambos, cedidos desde los implantes elaborados 

en este trabajo, se analizó en cada uno de los grupos de animales (tabla 3.2).  

 

La evaluación histológica se realizó a las 2, 4, 8 y 12 semanas de la 

implantación de los sistemas en el fémur de conejo, excepto para el caso de 

los grupos estudiados con la combinación de los dos factores para los cuales 

se tomaron muestras a las 4 y 12 semanas post-implantación. 

 

A los tiempos preestablecidos, se sacrificaron los animales y se les 

extrajo el fémur tratado. Los huesos se fijaron en una solución de formol al 

10% tamponado en PB (tampón fosfato) pH=7,4. Seguidamente, las piezas se 

deshidrataron de forma gradual usando disoluciones de concentraciones 

crecientes de alcohol, se aclararon en toluol e incluyeron en parafina. Se 

realizaron secciones entre 3 y 8  µm de espesor que fueron recogidas en 

portas xilanizados. Las secciones fueron posteriormente desparafinadas en 

toluol e hidratadas usando disoluciones de concentraciones decrecientes de 

alcohol hasta llegar a agua destilada. Se realizaron cinco series en paralelo 

sobre cada una de las cuales se aplicaron las diferentes técnicas histológicas 
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e inmunohistoquímicas para valorar la respuesta reparadora y la 

vascularización. 

 

Para evaluar la neoformación ósea, se realizaron tres tipos de 

tinciones: hematoxilina-eritrosina, como tinción topográfica para valorar de 

forma general la estructura tisular, y las técnicas del tricrómico de Masson y 

de Cleveland-Rucker-Wolfe (CRW), ambas específicas para tejido conjuntivo 

y cualquiera de sus variantes. Tras teñir, las secciones fueron nuevamente 

deshidratadas usando disoluciones de concentraciones crecientes de alcohol, 

aclaradas en toluol y montadas con Eukitt para su posterior evaluación 

histológica.   

 

Para valorar la madurez del hueso neoformado, las secciones fueron 

sometidas a una técnica inmunohistoquímica indirecta utilizando un antisuero 

policlonal anti-osteocalcina (Millipore, Barcelona, España), marcador tardío de 

diferenciación osteogénica y mineralización. 

 

Para evaluar la angiogénesis, las secciones fueron sometidas a una 

técnica inmunohistoquímica indirecta utilizando un antisuero policlonal anti-

factor de von Willebrand, que marca endotelio vascular y permite identificar de 

manera específica los vasos sanguíneos. 
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Grupos Nº de 
animales Sistemas implantados 

• C (control) 12 Defecto óseo vacío  

• B-brushita(1) 12 Implantes de brushita cargados con 
microesferas blancas. 

• B-PLGA(1) 12 Implantes de PLGA cargados con 
microesferas blancas. 

• BMP-3,5-brushita 12 Implantes de brushita cargados con  
3,5 µg de BMP-2. 

• BMP-17,5-brushita 12 Implantes de brushita cargados con  
17,5 µg de BMP-2. 

• BMP-3,5-PLGA 12 Implantes de PLGA cargados con  
3,5 µg de BMP-2. 

• BMP-17,5-PLGA 12 Implantes de PLGA cargados con  
17,5 µg de BMP-2. 

• VEGF-0,35 12 Implantes de PLGA cargados con  
0,35 µg de VEGF. 

• VEGF-1,75 12 Implantes de PLGA cargados con  
1,75 µg de VEGF. 

• BMP-3,5/VEGF-0,35 6 Implantes de PLGA cargados con  
3,5 µg de BMP-2 y 0,35 µg de VEGF. 

• BMP-17,5/VEGF-0,35 6 Implantes de PLGA cargados con  
17,5 µg de BMP-2 y 0,35 µg de VEGF. 

Tabla 3.2. Grupos de animales experimentales usados para el análisis histológico. 
(1): animales con implantes en ambos fémures. El  derecho, para histología y el 
izquierdo, para el estudio de la  evolución temporal de los sistemas.  

 

Para el análisis histomorfométrico, se evaluaron entre cuatro y seis 

secciones por animal, obtenidas principalmente de la zona central del 

implante, usando el sistema de análisis de imagen (Leica Q-win V3 Pro-image 
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system, Barcelona, España). La valoración se realizó en una región de interés 

(ROI) que incluyó tanto la zona del defecto como la zona adyacente al mismo 

(Fig. 3.2). La ROI comprendió una superficie rectangular de 6 x 5,5 mm 

situada en la mitad superior del defecto óseo, región correspondiente a la 

epífisis distal del fémur, y en la cual la neoformación ósea y la 

osteointegración del implante podían ser evaluadas correctamente.  

 

La valoración de la respuesta reparadora se realizó mediante 

cuantificación de la superficie de hueso neoformado en las secciones 

procesadas con las diferentes técnicas histoquímicas.  

 

La neoformación ósea dentro de la ROI se distinguió del implante por 

diferencias en la estructura y el color. La cuantificación se realizó 

seleccionando un umbral fijo para la tinción positiva (verde para Masson y 

azul para CRW). La superficie de hueso neoformado se expresó en mm2. 

 

La superficie de contacto hueso-implante se cuantificó midiendo el 

perímetro de implante en contacto directo con el hueso sin presencia de 

tejidos blandos. La degradación de los implantes de PLGA y brushita se 

determinó calculando la superficie de implante remanente,  la cual se expresó 

como porcentaje de la superficie inicial del implante.  
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Figura 3.2. Sección horizontal de fémur de conejo tratado con uno de los  implantes 
elaborados, en la región correspondiente a la epífisis y metáfisis. El rectángulo negro 
indica la localización del implante y el azul, la región de interés (ROI) donde se midió 
la neoformación ósea y la neovascularización. 
. 

 

Para valorar la madurez del hueso neoformado, la tinción con el 

antisuero policlonal anti-osteocalcina (DAKO, Barcelona, Spain) se realizó 

mediante una técnica inmunoenzimática indirecta. Para ello, las secciones se 

desparafinaron en toluol y se hidrataron en disoluciones de concentraciones 

decrecientes de alcohol hasta agua destilada y posteriormente en tampón Tris 

Buffer Salino (TBS) (pH 7,4 0,1M) que se utilizó en todos los lavados e 

incubaciones posteriores. Tras ser hidratadas, las secciones fueron sometidas 

a un proceso de desenmascaramiento antigénico en tampón Tris:EDTA (pH 9, 

10:1 mM) a 65ºC durante 20 minutos y bloqueadas en suero bovino fetal 
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(SBF) al 2% en TBS-Tritón X-100 al 0,2%. Posteriormente las secciones se 

incubaron con el antisuero específico anti-osteocalcina (1/100) toda la noche y 

a continuación y tras sucesivos lavados con un anticuerpo secundario anti IgG 

de conejo conjugado a biotina (Millipore, Barcelona, España) (1/1000) 60 

minutos y un complejo Streptavidina-Peroxidasa (Millipore, Barcelona, 

España) (1/1000) 60 minutos. La actividad peroxidasa se reveló con una 

disolución de 4-Cloro-1-naftol al 0,04% y H2O2 en Tris-HCl (pH 7,6; 0,05 M). 

La especificidad de la reacción inmunohistoquímica se verificó en secciones 

paralelas en las cuales se sustituyó el antisuero específico por suero bovino 

fetal, no observándose marcaje en este caso. 

 

La intensidad de marcaje de osteocalcina se cuantificó midiendo la 

intensidad de color en la ROI en las diferentes secciones y normalizando 

estos valores con respecto a  animales conteniendo el implante blanco. El 

valor correspondiente a la intensidad de marcaje, se expresó en unidades 

arbitrarias como marcaje relativo (intensidad de marcaje relativo). 

 

Para estudiar el efecto de los factores de crecimiento sobre la neo-

vascularización, la tinción con el antisuero policlonal anti-Factor de von-

Willebrand (DAKO, Barcelona, España), se realizó mediante una técnica 

inmunoenzimática indirecta. Para ello, las secciones se desparafinaron en 

toluol y se hidrataron en disoluciones de concentraciones decrecientes de 

alcohol hasta agua destilada y posteriormente en tampón Tris Buffer Salino 

(TBS) (pH 7,4 0,1M) que se utilizó en todos los lavados e incubaciones 

posteriores. Tras ser hidratadas, las secciones fueron sometidas a un proceso 

de desenmascaramiento antigénico en tampón Tris:EDTA (pH 9, 10:1 mM) a 

65ºC durante 20 minutos y bloqueadas en suero bovino fetal (FBS) al 2% en 

TBS-Tritón X-100 al 0,2%. Posteriormente, las secciones se incubaron con el 

antisuero específico anti-Factor de von-Willebrand (1/50) toda la noche y a 
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continuación y tras sucesivos lavados con un anticuerpo secundario anti IgG 

de conejo conjugado a biotina (Millipore, Barcelona, Spain) (1/1000) 60 

minutos y un complejo Streptavidina-Peroxidasa (Millipore, Barcelona, 

España) (1/1000) 60 minutos. La actividad peroxidasa se reveló con una 

disolución de 4-Cloro-1-naftol al 0,04% y H2O2 en Tris-HCl (pH 7,6 0,05 M). La 

especificidad de la reacción inmunohistoquímica se verificó en secciones 

paralelas en las cuales se sustituyó el antisuero específico por suero bovino 

fetal, no observándose marcaje en este caso.   

 

La neovascularización dentro de la ROI se cuantificó a través del 

número de vasos sanguíneos (densidad de vasos sanguíneos) y, 

paralelamente, de la medida de la superficie vascular. La densidad de vasos 

sanguíneos se expresó en valor absoluto y la superficie vascular se expresó 

en mm2. 
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4.  RESULTADOS 

  

4.1. Características de los sistemas elaborados 

 

1) Microesferas de PLGA 

 

El rendimiento de encapsulación de BMP-2 en las microesferas de 

PLGA preparadas con una proporción BMP-2/PLGA fija de 1,8 µg/mg fue 

del 48,5 ± 4,7%,  con un rendimiento de producción del 81 ± 3,8%.  En el 

caso de las  microesferas de PLGA conteniendo VEGF en una proporción 

VEGF/PLGA de 150 ng/mg, el rendimiento de encapsulación fue del 58,4 ± 

3,2% y el de producción, del 87 ± 2.5%. 

 

La distribución del diámetro en volumen (µm)  de las microesferas, 

fue: < 118,9 (10%), < 202,4 (50%), < 471,9 (90%) para  las  microesferas de 

PLGA con BMP-2, y < 87,3 (10%), < 189,7 (50%), < 456,7 (90%) para las de 

VEGF. 

 

2)  Implantes de brushita 

 

El tamaño de los implantes cilíndricos de brushita (Fig. 4.1) cargados 

con las microesferas de BMP-2  fue de 4,8 ± 0,4 mm de diámetro x  9,9 ± 

1,3 mm de altura, con un peso promedio de 248 ± 8,7 mg (n = 10).  

 

La estructura interna inicial del sistema puede observarse en la 

imagen del corte transversal obtenido con microscopio estereoscópico (Fig. 

4.2). 
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Figura 4.1.- Implante cilíndrico de brushita. 

 

 

Figura 4.2.- Morfología del sistema  de brushita. Sección transversal del sistema 
observada con microscopio estereoscópico. 

 

 

 

3)  Implantes de PLGA 

 

Las dimensiones de los implantes cilíndricos de PLGA  fueron 5,2 ± 

0,4 mm de diámetro x 10,8 ± 0,5 mm de altura. El peso medio fue de 96,9 ± 

9,2 mg para los cilindros conteniendo los distintos GFs (Fig. 4.3). La imagen 
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de un corte transversal del cilindro poroso de PLGA con las microesferas en 

su interior se muestra en la figura 4.4.  

 

 
  Figura 4.3.- Implantes cilíndricos de PLGA. 

 

 

 

 

Figura 4.4.-  Sección transversal del cilindro de PLGA observada con microscopio 
estereoscópico. Mc: microesferas; W:  pared del cilindro. 
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4.2. Evolución in vitro e in vivo de las características de los sistemas 

de liberación de GFs  

 

Para determinar la posible modificación de las propiedades de los 

sistemas elaborados con respecto a su estructura inicial, se procedió a su 

caracterización a lo largo del tiempo, tanto durante su incubación en el 

medio de cesión, como durante su implantación en el fémur del animal. En 

el caso de los implantes de PLGA y debido a la pérdida de su integridad 

física, el seguimiento, para la mayoría de sus propiedades, tuvo que 

limitarse a las primeras semanas del ensayo. 

 
 
4.2.1. Implantes de brushita conteniendo BMP-2 

 

1)  Ensayos de cesión in vitro 

 

La cinética de cesión de la BMP-2 encapsulada en microesferas de  

PLGA, incorporadas en la brushita, fue analizada usando 125I-BMP-2. En la 

figura 4.5 se muestra la gráfica correspondiente. La cesión de BMP-2 desde 

los implantes de brushita sigue un comportamiento bifásico. Durante el 

primer día, aproximadamente un 10% de la BMP-2 encapsulada fue cedida 

desde los implantes de brushita. Después de la primera semana, un 50% de 

BMP-2 fue liberado al medio de cesión y a partir de aquí, la velocidad de 

cesión disminuyó, alcanzándose un 87% cedido después de 5 semanas de 

incubación. 

 

 

 

 

59 
 



Resultados 
 

 

 

Figura 4.5.- Perfil de cesión in vitro de 125I-BMP-2 desde microesferas incorporadas en el 
cemento de brushita. 
 

 

Cada una de las fases de la curva de cesión de la proteína se ajusta 

a una cinética de orden cero, cediéndose aproximadamente un 6,7% al día 

durante la primera semana (ecuación 4.1) y un  1,4% al día durante las 

siguientes cuatro semanas (ecuación 4.2). 

 

 % cedido = 1,82 + 6,7 * T (días)  (R2= 0,9837)   (ec. 4.1) 

 

 % cedido = 39,7 + 1,36 * T (días)  (R2= 0,9869)   (ec. 4.2) 
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Los resultados obtenidos por cromatografía en capa fina para 

determinar la estabilidad del marcaje en medio de cesión, indicaron que sólo 

se detecta entre un 14-16% de 125I- libre al cabo de las 5 semanas que se 

prolongó el ensayo, comparado con el 5-7% del 125I- libre inicial. 

 

2) Bioactividad de  BMP-2  

 

La actividad biológica de la BMP-2 cedida desde las microesferas de 

PLGA fue determinada a través de la actividad de la fosfatasa alcalina 

inducida en  rMSCs, obteniéndose una relación dosis-respuesta lineal en el 

rango de concentraciones entre 50 y 300 ng/ml, en términos de actividad de 

fosfatasa alcalina (Fig. 4.6). 

 

 
Figura 4.6.- Relación entre la densidad óptica (DO) de la fosfatasa alcalina 
 en  rMSCs y las concentraciones estándares de BMP-2. 
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No se encontraron diferencias estadísticamente significativas 

(p>0,05) entre la actividad de la fosfatasa alcalina inducida por la BMP-2 

procedente del medio de cesión después de 1 y 7 días de incubación, y la 

inducida por  los correspondientes estándares, incubados en las mismas 

condiciones de ensayo (Fig.4.7). Estas disoluciones estándares fueron 

preparadas de acuerdo con las cantidades de BMP-2 detectadas por 

medida de la radioactividad para esos tiempos en el medio de cesión. Los 

resultados indican que la BMP-2 no sufre una pérdida significativa de su 

actividad biológica, ni como consecuencia del proceso de elaboración de las 

microesferas, ni al menos tras 7 días de incubación en el medio de cesión 

descrito.   

 

 
Figura 4.7.- Densidad óptica (DO) de la fosfatasa alcalina inducida por la  
BMP-2,  liberada desde las microesferas de PLGA, expresada como porcentaje 
 de su correspondiente estándar. 
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3) Ensayos de cesión in vivo 

 

La cantidad de BMP-2 remanente en los sistemas de brushita fue 

medida durante 6 semanas. El perfil bifásico obtenido se muestra en la 

figura 4.8. Aproximadamente un 12% de la proteína encapsulada fue 

liberada desde los implantes de brushita al cabo de 24 horas de la 

implantación en el fémur del conejo, y un 50% después de una semana. Al 

final de la sexta semana, aproximadamente el 90% de la carga de BMP-2 

había sido liberada desde estos sistemas de brushita. 

 

La cinética de cesión in vivo de BMP-2 desde los implantes de 

brushita se asemeja a la cinética in vitro. La correlación lineal obtenida fue: 

 

y = 0,965x + 4,6 (R2 = 0,998) 

  

La radiactividad medida en las muestras de sangre resultó ser en 

todos los casos, del mismo orden de magnitud que los niveles de radiación 

de fondo del contador gamma, asumiendo por tanto, que las 

concentraciones sistémicas de BMP-2 alcanzadas no son significativas. 
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Figura 4.8.- Perfil de 125I-BMP-2 remanente en el implante de brushita tras su 
implantación en el fémur de conejo.  

 

 
4)  Captación de agua y pérdida de masa de los implantes de 

brushita durante su incubación  in vitro  

 

La figura 4.9 recoge los perfiles de captación de agua y pérdida de 

masa de los implantes de brushita obtenidos tras la incubación en el medio 

de cesión. La capacidad de adsorción de agua de los sistemas de brushita 

es relativamente baja, con una pérdida de masa inferior al 30% después de 

las 12 semanas de incubación (Fig. 4.9).  
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Figura 4.9.- Perfiles de captación de agua y pérdida de masa obtenidos con 

los implantes de brushita a lo largo del ensayo in vitro. 
 

5) Evolución de la estructura microporosa durante los ensayos  

in vitro e in vivo 

 
En las figuras 4.10 y 4.11 se muestran  las microfotografías  

realizadas por SEM para los sistemas de brushita,  tanto de la superficie del 

implante, como de las secciones transversales, a lo largo del ensayo de 

cesión in vitro e in vivo. En la superficie del implante se advierte una erosión 

continua, sugiriendo una pérdida de masa en capas desde el exterior hacia 

el interior. Sin embargo, el corte transversal muestra que la estructura 

interna prácticamente no se modifica, ni in vitro, ni in vivo. Las oquedades  

que se observan son consecuencia de la degradación de las microesferas 

de PLGA.  
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Figura 4.10.- Evolución de la superficie de los implantes de brushita después de su 
incubación en medio de cesión (in vitro) y tras su implantación en el fémur del conejo 
(in vivo). (x 50).  (T = tiempo en semanas). 
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Figura 4.11.- Evolución de la estructura interna de los implantes de brushita después 
de la incubación en medio de cesión (in vitro) y tras la implantación en el fémur del 
conejo (in vivo). Las microfotografías de SEM muestran el interior (corte transversal) 
del implante de brushita  (x 250).  (T = tiempo en semanas). 

 

                                         

                   

                  

                     

                   

In vitro 

T = 0 

  T = 2 

 T = 12 

  T = 8 

  T = 4 

  T = 2 

In vivo 

67 
 



Resultados 
 

6) Evolución de la porosidad de los implantes de brushita durante 

los ensayos in vitro e in vivo 

 

Los cambios observados en la distribución de tamaño de poro, 

determinada por porosimetría de mercurio, a lo largo de los ensayos in vitro 

e in vivo, se muestran en las figuras 4.12 y 4.13. En la tabla 4.1 se recogen  

los valores de diámetro medio de poro y porosidad  inicial, así como su 

evolución durante los ensayos in vitro e in vivo. 

 

Durante los ensayos in vitro, la porosidad aumenta ligeramente, 

pasando de un 45% inicial al 58% después de 12 semanas de incubación 

en el medio de cesión.  Este cambio moderado se refleja también en la 

estructura de los implantes de brushita, en cuanto a pérdida de masa y 

morfología (SEM). Sin embargo, a pesar de que in vivo no se produce un 

aumento de la porosidad global del implante, la evolución de la distribución 

es similar in vitro e in vivo. Inicialmente se tiende hacia tamaños de poro 

mayores y con el tiempo se ensancha la distribución, apreciándose una 

distribución multimodal. 
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Figura 4.12.- Evolución de la distribución de tamaño de poro 
de los implantes de brushita durante los ensayos in vitro.  
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Figura 4.13.  Evolución de la distribución de tamaño de 
poros de los implantes de brushita durante los ensayos in 
vivo.  
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Tiempo 
(semanas) 

Diámetro medio de poro 
(µm) Porosidad (%) 

 In vitro In vivo In vitro In vivo 

0 1,586 45,4 

2 2,324 n.d. 48,2 n.d 

4 2,078 2,999 51,2 47,2 

8 1,462 2,753 55,1 43,2 

12 0,914 n.d 58,3 n.d. 

 
Tabla 4.1.- Diámetro medio de poro y porosidad de los implantes de 
brushita al inicio y a lo largo de los ensayos in vitro e in vivo. 

 
 

7) Evolución de la estructura cristalina de los implantes de 

brushita durante los ensayos in vitro e in vivo. 

 

En la figura 4.14 se muestra el difractograma de rayos X del sistema 

de brushita pulverizado, así como el de cada uno de sus componentes. 

Como puede observarse, el difractograma del implante recién elaborado,  

difiere de los obtenidos para los componentes. El pico que aparece a 30,6º 

podría corresponder al MCP o NaPy. Sin embargo, esto último no parece 

probable teniendo en cuenta la cantidad tan baja de NaPy que contiene el 

implante, comparada con la del MCP, aproximadamente sesenta y cinco 

veces menor. Por otra parte, el pico localizado a  34,5º  correspondería al  

² -TCP. 

 

En la figura 4.15 se muestra la secuencia de difractogramas de  

rayos X de los implantes de brushita a lo largo de los ensayos de cesión   
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in vitro. Como puede observarse, durante la incubación en el medio de 

cesión, el perfil de rayos X no sufre modificación alguna con respecto al 

inicial.  

  

 
 

Figura 4.14.- Perfil de difracción de rayos X correspondiente al cemento de 
brushita y a cada uno de sus componentes. NaPy: pirofosfato sódico; ² -TCP: 
fosfato tricálcico; MCP: fosfato monocálcico. 

 

 

25,9

28,9

30,5

27,9

31,1

34,5

7,6

15,2
30,5

46,4

11,7 21,1
29,4

30,6
34,2

0 10 20 30 40 50 60

2 theta (°)

Brushita,  t = 0

NaPy

β-TCP

MCP

72 
 



Resultados 
 

 

Figura 4.15.- Evolución de los perfiles de difracción de rayos X 
correspondientes a los implantes de brushita antes y durante su incubación en 
el medio de cesión. 

 

 

 El comportamiento in vivo es similar. Los perfiles de difracción de 

rayos X (Fig. 4.16) no se modifican hasta las 8 semanas de la implantación 

del sistema en el fémur del conejo. Sin embargo, sí se observa un cambio 

significativo a las 12 semanas post-implantación. A este tiempo, se detectó  

la transformación parcial de brushita en HA (Fig. 4.17).  El análisis del 
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difractograma de las 12 semanas, muestra picos de alta intensidad de HA a  

un ángulo de 26,2º y 32º, con picos de baja intensidad de brushita a 11,8º y 

21,1º, además de la presencia de una fase amorfa del producto en el rango 

entre 10 y 25º de ángulo. 

 

 

 
Figura 4.16.- Evolución de los perfiles de difracción de rayos X 
correspondientes a los implantes de brushita a lo largo del ensayo in vivo. 
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Figura 4.17.- Perfiles de difracción de rayos X correspondientes a los implantes de 
brushita antes y después de su implantación en el fémur de conejos y el 
correspondiente a la hidroxiapatita. 
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4.2.2. Implantes de PLGA conteniendo BMP-2 o VEGF 

 

1)  Ensayos de cesión in vitro 

 

 En la figura 4.18 se muestra el perfil de cesión de BMP-2 y VEGF 

desde microesferas incluidas en cilindros de PLGA. La cinética de cesión de 

BMP-2 y VEGF encapsulada desde estos sistemas, fue  analizada usando 
125I-BMP-2 y 125I-VEGF, respectivamente. 

 

 
Figura 4.18.- Perfiles de cesión in vitro de 125I-BMP-2 y 125I-VEGF desde microesferas 
incluidas en cilindros porosos de PLGA. 
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Durante las primeras 24 horas del ensayo in vitro, aproximadamente 

un 30% de BMP-2 fue cedido desde el sistema frente a solo un 10% de 

VEGF.  Posteriormente, el VEGF fue liberado a una velocidad de un 

3,6%/día hasta el final de la segunda semana. A partir de este momento, la 

velocidad disminuyó drásticamente, llegando a cederse alrededor de un 

67% al final de la quinta semana.  

 

De forma similar, aproximadamente un 50% de BMP-2 fue cedido al 

final de la primera semana de incubación, reduciéndose la velocidad de 

forma que al final de la quinta semana, aproximadamente un 80% del 

contenido fue liberado. En la segunda fase, el perfil de cesión de la BMP-2 

se ajustó a una cinética de orden cero (Eq. 4.3):   

 

 % cedido = 45,9 + 1,02 * T (días)  (R2= 0,9679)   (ec. 4.3) 

 

Los controles de estabilidad del marcaje mostraron un aumento de  
125I- libre muy similar al obtenido con 125I-BMP-2 en los implantes de 

brushita, entre un 12-16% al final de los ensayos de cesión in vitro, 

indicando por tanto una buena estabilidad del marcaje para ambos GFs.  

 

2) Bioactividad del VEGF 

 

La bioactividad del VEGF cedido desde las microesferas de PLGA 

se evaluó sobre cultivos de HUVECs, cuya respuesta proliferativa resultó 

ser dosis dependiente para concentraciones de VEGF hasta 4 ng/ml (Fig. 

4.19). 
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Figura 4.19.- Curva dosis-respuesta proliferativa de células HUVEC tratadas con 
concentraciones estándares de VEGF. 
 
 
 

 

 La bioactividad se expresó como porcentaje de crecimiento celular 

inducido con respecto al obtenido con concentraciones estándares de 

VEGF, preparadas de acuerdo con las cantidades detectadas por medida 

de la radiactividad para esos tiempos en el medio de cesión (Fig. 4.20). 

 

Los resultados muestran que la actividad del VEGF se mantiene 

durante al menos siete días de incubación en el medio de cesión y a 37º C 

(Fig. 4.20) y que durante la elaboración de la formulación no hubo pérdida 

significativa de bioactividad por parte del VEGF incorporado. Por tanto, el 

proceso de elaboración de las microesferas por la técnica de la doble 

emulsión, no afecta a la estabilidad de este factor. 
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Figura 4.20.- Bioactividad del VEGF liberado desde las microesferas de PLGA (expresado 
como porcentaje de la proliferación celular observada con respecto a la proliferación celular 
esperada). 

 

 

3) Ensayos de cesión in vivo 

 

La cantidad remanente de 125I-BMP-2 en los cilindros porosos de 

PLGA fue medida durante 4 semanas (Fig. 4.21). Desde estos sistemas, la 

BMP-2 fue cedida más rápidamente que desde los implantes de brushita. 

Aproximadamente un 30% de la proteína fue liberada durante las primeras 

24 horas, comparado con el 12% cedido en el mismo tiempo, desde los 

implantes de brushita. Después de una semana de implantación en el fémur 

del conejo, aproximadamente un 60% de la carga de BMP-2 fue liberado 

desde los sistemas de PLGA. Al final de la 4ª semana, el porcentaje de  

BMP-2 cedido fue prácticamente de un 96%.  

 

La cesión inicial in vivo e in vitro de BMP-2  desde los implantes 

porosos de PLGA fue similar, aproximadamente de un 30%. Posteriormente, 
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durante la segunda fase, la cesión in vivo fue más rápida que in vitro.  La 

correlación lineal obtenida fue: 

 

y = 1,424 x – 11,0 (R2 = 0,96)  

  

Los niveles de radiactividad determinados en las muestras de 

sangre, fueron siempre similares a los niveles de radiación de fondo del 

contador gamma, indicando que no hay riesgo de exposición sistémica.  

 

Así mismo, el comportamiento del VEGF fue parecido al de la BMP-

2. Inicialmente, la cesión in vivo e in vitro fue aproximadamente de un 15% y 

a partir de aquí, la velocidad de cesión in vivo fue mayor  que in vitro. 

Después de 4 días de implantación del sistema en el fémur del animal, se 

había cedido un 50% de la carga inicial de VEGF y al final de las 3 

semanas, prácticamente el 95% (Fig. 4.21). La correlación lineal obtenida 

fue: 

 

y = 1,54 x + 0,34  (R2 = 0,998) 

 

4) Captación de agua y pérdida de masa de los cilindros porosos 

de PLGA durante su incubación  in vitro  

 

La figura 4.22 recoge los resultados obtenidos en los ensayos de 

captación de agua y pérdida de masa para los cilindros de PLGA, realizados 

según se detalla en el correspondiente apartado 3.3 (4).  Los sistemas de 

PLGA captan gran cantidad de agua de forma continua a lo largo de las 

cuatro semanas de incubación en el medio de cesión, alcanzando un valor 

de aproximadamente el 500%, con una pérdida de peso del 40% al final del 

experimento. 
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Figura 4.21.- Perfiles de 125I-BMP-2 y 125I-VEGF remanente en el cilindro poroso de PLGA 
  tras su implantación en el fémur de conejo. 
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Figura 4.22.-  Perfiles de captación de agua y pérdida de masa obtenidos con los  
cilindros de PLGA a lo largo del ensayo in vitro. 

 

 

5) Cambios estructurales  de los sistemas de PLGA durante los 

ensayos in vitro e in vivo 

 

El tamaño de poro en los cilindros de PLGA,  determinado mediante 

imágenes del SEM a lo largo de los ensayos in vitro, aumentó 

drásticamente, incrementándose desde un valor inicial de 18,09 ± 12,7 µm a 

60,57 ± 33,9 µm al cabo de una semana, para permanecer estable hasta el 

final de las dos semanas de incubación (Tabla 4.2).  
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T (semanas) 
Tamaño de poro (µm) 

(media ± sd) 

0 18,09 ± 12,7 

1 60,57 ± 33,9 

2 66,04 ± 49,2 
 

Tabla 4.2.- Evolución del tamaño de poro de los cilindros de PLGA  
a lo largo del ensayo in vitro (n = 400). 

 

 

Como se indicó anteriormente, al final de cuatro semanas de 

incubación, estos sistemas habían perdido un 40% de su peso, así como su 

estructura inicial. En las imágenes obtenidas por SEM (Fig. 4.23) puede 

apreciarse una película no porosa cubriendo los restos que quedan del 

cilindro de PLGA.  In vivo, el colapso estructural es más acusado,  

apreciándose desde las dos semanas post-implantación (Fig. 4.23).  
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Figura 4.23.- Microfotografías de SEM; superficie y cortes trasversales de los cilindros 
de PLGA antes, durante y al final del ensayo in vitro e in vivo (x 50).  No se dispone 
de fotos del interior del cilindro, a las 4 semanas por la imposibilidad de hacer los 
cortes. 

 

6) Degradación del PLGA durante los ensayos in vitro e in vivo 

 

El seguimiento de la degradación del polímero se llevó a cabo 

determinando los pesos moleculares y la temperatura de transición vítrea 

(Tg) a lo largo de la incubación de los cilindros cargados con microesferas 

blancas, en el medio de cesión y tras la implantación en el fémur de los 

animales.  
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La evolución del peso molecular y polidispersividad del polímero 

PLGA (50:50) de la cubierta del cilindro, así como de su Tg, tanto para los 

ensayos in vitro como in vivo,  se recoge en las tablas 4.3, 4.4 y 4.5.  

 

Tiempo 
(semanas) Mw (D) Mn(D) pd 

0 31614,5 ± 468,8 20040,5 ± 823,8 1,578 ± 0,04 

1 27671 ± 1469,4 17035,5 ±1231,1 1,625 ± 0,03 

2 19716 ± 353,6 11550 ± 538,8 1,708 ± 0,05 

4 6093,5 ±2348,3 3683,5 ± 1526,6 1,665 ± 0,05 
 
Tabla 4.3.- Evolución de los pesos moleculares medios en peso (Mw) y en número (Mn), y 
polidispersividad del PLGA de la cubierta de los cilindros a lo largo del ensayo in vitro. Media 
± desviación estándar (n= 3). 

 

Tiempo 
(semanas) Mw (D) Mn(D) pd 

0 31614,5 ± 468,8 20040,5 ± 823,8 1,578 ± 0,04 

2 9009,5 ± 2441,6 4592,5 ± 1086,8 1,954 ± 0,07 

4 1295,5 ± 37,5 1227,5 ± 30,4 1,055 ± 0,01 
 
Tabla 4.4.- Evolución de los pesos moleculares medios en peso (Mw) y en número (Mn), y 
polidispersividad del PLGA de la cubierta de los cilindros a lo largo del ensayo in vivo. Media 
± desviación estándar (n= 3). 
 

Tiempo 
(semanas) 

Tg (ºC) 

In vitro In vivo 

0 46,38 ± 1,17 46,38 ± 1,17 

2 46,43 ± 0,707 43,75 ±  0,33 

4 39,63 ± 0,33 28,11 ± 0,99 
 
Tabla 4.5.- Evolución de la temperatura de transición vítrea (Tg) del PLGA a lo 
 largo de los ensayos in vitro e in vivo. 
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El peso molecular medio en peso (Mw) y la polidispersividad del 

PLGA (50:50) determinados por GPC fue de 47 kD y 1,56, respectivamente. 

El valor de Tg determinado por DSC fue 50,5ºC. Después de la elaboración 

del cilindro, el peso molecular medio en peso (Mw) se redujo 

aproximadamente hasta 31 kD, la Tg a 46,38ºC y la polidispersividad no se 

modificó. El Mw continuó  reduciéndose a lo largo de los ensayos in vitro e 

in vivo, observándose  que in vivo, la reducción fue más rápida que in vitro, 

hecho descrito previamente por Lu y col. (2000). Esos resultados coinciden 

con los obtenidos por DSC (tabla 4.5). Después de 4 semanas de 

incubación, la Tg se redujo a 39,6ºC mientras que in vivo, el descenso fue 

más acentuado, alcanzando un valor de 28,1ºC.  El continuo aumento de 

captación de agua por el PLGA durante el ensayo in vitro (Fig 4.22), 

concuerda con el aumento de su hidrofilia intrínseca. Este comportamiento 

está de acuerdo con la degradación de films de poliéster propuesta por 

Hutchinson y Furr (1989). La absorción de una cantidad significativa de 

agua en la estructura interna de un material amorfo influye en las 

propiedades de los sólidos (Kontny y Zografi, 1995). Por tanto, el agua con 

muy baja Tg, actúa como plastificante sobre el PLGA, disminuyendo su Tg e 

induciendo una transición hacia  un estado gomoso asociado con un 

aumento de la movilidad de las cadenas del polímero. 
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4.3. Análisis histológico, inmunohistoquímico e histomorfométrico 

 

Para determinar el efecto regenerativo y angiogénico de los GFs 

cedidos desde los implantes elaborados en este trabajo,  se realizó el 

análisis histológico, inmunohistoquímico e histomorfométrico en la región de 

interés (ROI) del fémur (Fig. 3.1), sobre cada uno de los grupos de conejos 

(tabla 3.2).  

Como se ha indicado previamente, la evaluación histológica se 

realizó a las 2, 4, 8 y 12 semanas de la implantación de los sistemas en el 

fémur de conejo, excepto para el caso de los grupos estudiados con la 

combinación de los dos factores, para los cuales se tomaron muestras a las 

4 y 12 semanas post-implantación. 

 

4.3.1. Implantes de brushita conteniendo BMP-2. 

 

 Como se muestra en las figuras 4.24 y 4.25, el análisis a las dos y 

cuatro semanas post-implantación reveló cierto grado de neoformación ósea 

en todos los grupos experimentales si bien, no se observaron diferencias 

significativas en el análisis histomorfométrico (Fig. 4.26).  Tanto a las dos 

como a las cuatro semanas, se pudo observar claramente la estructura del 

implante, que aparecía prácticamente intacto (Figs. 4.24 y 4.25), así como la 

presencia de microesferas en su interior y neoformación ósea en los 

márgenes del mismo (Figs. 4.24 y 4.25). 

 

 El análisis de la intensidad de inmunoreacción para la osteocalcina 

reveló valores bajos, coincidentes con las tasas de neoformación ósea 

(Fig. 4.27).  
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Figura 4.24.- Sistema de brushita a las 2 semanas post-implantación. Secciones 
horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos grupos. 
Tinción hematoxilina-eritrosina; B: Brushita. Barra de escala: 1 mm. 
 

 

 

 
Figura 4.25.- Sistema de brushita a las 4 semanas post-implantación. Secciones 
horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos grupos. 
Tinción hematoxilina-eritrosina. B: Brushita; H: Tejido óseo; Mc: Microesferas. Barra de 
escala: 1 mm. 
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Figura 4.26.- Formación de hueso. Histograma que muestra la neoformación de hueso en la 
región de interés (ROI) a los diferentes tiempos con el sistema de brushita. Las barras 
representan la media ± SD.  ** p< 0.001. 
 

 

 A las ocho semanas post-implantación, las tasas de neoformación 

ósea en los grupos Brushita-C y Brushita-B  fueron similares a las 

observadas a las dos y cuatro semanas (Fig. 4.26 y Fig. 4.28).  No obstante,  

se observó un aumento diferencial en los grupos tratados con BMP-2, 

siendo significativamente más elevado en el grupo Brushita-BMP-17,5 

(Fig.4.26 y Fig.4.28). El análisis histológico mostró áreas más extensas de 

hueso neoformado en los márgenes del implante en comparación a lo 

observado a las cuatro semanas (Fig. 4.28). Se observaron fenómenos de 

fagocitosis activa e infiltración tisular (Fig. 4.29a, b y c), siendo visibles 

fragmentos del material en el interior de algunas células fagocíticas (Fig. 

4.29c y d).  En este punto de análisis, se detectó en todos los animales la 
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presencia del implante, cuya morfología mostraba variación sustancial a 

consecuencia de los procesos de degradación (Fig. 4.28 y Fig. 4.29). 

 

 

 
Figura 4.27.- Expresión de osteocalcina: Análisis de imagen semi-cuantitativo de la 
inmunotinción relativa para osteocalcina  en la región de interés (ROI) a los diferentes 
tiempos con el sistema de brushita. Las barras representan la media ± SD.   * p< 0.05 y ** p< 
0.001. 
 
 
 

Los resultados del análisis histológico e histomorfométrico a las doce 

semanas post-implantación, fueron similares a los observados a las ocho 

semanas (Fig. 4.26 y Fig. 4.30). En este punto de análisis, se observó 

igualmente la presencia del implante, cuya morfología fue similar a la 

observada a las ocho semanas (Fig. 4.30).  

 

0

1

2

3

4

5

6

7

1

T
in

ci
ó

n
 R

el
at

iv
a

**
*

**
*

2 semanas             4 semanas              8 semanas              12 semanas

Control
Blanco
BMP-3.5
BMP-17.5

Sistema Brushita-BMP-2

90 
 



Resultados 
 

 
 
Figura 4.28.- Sistema de brushita a las 8 semanas post-implantación. Secciones 
horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos grupos.  
Tinción hematoxilina-eritrosina. B: Brushita; H:Tejido óseo. Barra de escala: 1 mm. 
 
 

 
 
Figura 4.29.- Sistema de brushita. Detalles a mayor aumento en el grupo Brushita- BMP-
17,5 a las 8 semanas post-implantación mostrando la presencia de células mesenquimales y 
vasos sanguíneos en el interior del implante de brushita (a,b). Detalle a mayor aumento en el 
grupo Brushita-BMP-17,5 a las 8 semanas post-implantación que muestra actividad 
fagocítica (flecha) en los márgenes del implante de brushita (c). Detalle de la imagen anterior 
que muestra un fagocito conteniendo un fragmento de brushita en el interior de un fagosoma 
(flecha) (d). Tinción hematoxilina-eritrosina (a,d); B: Brushita; H: Tejido óseo; Mc: 
Microesferas; MSC: células mesenquimales; Ob: Osteoblastos; Oc: Osteoclastos; V: Vasos 
sanguíneos. Barras de escala: (a) 130 µm, (b) 60 µm, (c) 20 µm, (d) 5 µm. 
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Figura 4.30.- Sistema de brushita a las 12 semanas post-implantación. Secciones 
horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos grupos.  
Tinción hematoxilina-eritrosina. B: Brushita;  H: Tejido óseo. Barra de escala: 1 mm. 
 

 

 El análisis de la intensidad de inmunoreacción para la osteocalcina 

exhibió un aumento significativo en los grupos tratados con BMP-2, tanto a 

las ocho como a las doce semanas post-implantación (Fig. 4.27). Se 

observó una buena correlación entre la neoformación de hueso y la 

intensidad de marcaje de osteocalcina en ambos puntos de análisis (Fig. 4. 

26 y Fig. 4.27).  

 

4.3.2.  Implantes de PLGA conteniendo BMP-2. 

 

 Dos semanas después de la implantación, el análisis histológico 

mostró leve neoformación de hueso en los bordes del defecto en todos los 

grupos experimentales (Fig. 4.31). Asimismo, se observaron claros signos 

de reacción inflamatoria con abundante contenido hemático en los bordes e 

interior del defecto (Fig. 4.31). En este momento, se pudo observar 

claramente la estructura del implante, constatando además, la presencia de 

tejido conectivo y vasos sanguíneos en su interior rodeando las 
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microesferas, así como en el interior de las mismas (Fig. 4.32). Se 

observaron igualmente, microesferas con restos de PLGA en su interior 

(Fig. 4.33). El análisis histomorfométrico confirmó que, a las dos semanas 

post-implantación, no existían diferencias estadísticamente significativas 

entre los diferentes grupos experimentales (Fig. 4.34). 

 

 El análisis de la intensidad de inmunoreacción para la osteocalcina 

reveló valores bajos de intensidad relativa, coincidentes con los valores de 

neoformación ósea en todos los grupos, excepto para el grupo PLGA-BMP-

17,5 donde se observó un incremento estadísticamente significativo  

(Fig. 4.35). 

 

 

 
 
Figura 4.31.- Sistema de PLGA a las 2 semanas post-implantación. Secciones 
horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos grupos, 
mostrándose la estructura del implante.  En las secciones correspondientes al blanco y  a la 
dosis alta de BMP-2 se muestra la presencia de neoformación ósea en los márgenes. 
Tricrómico de Masson (PLGA-B); Hematoxilina-eritrosina (PLGA-BMP-3,5 y PLGA-BMP-
17,5); H: Tejido óseo; TH: Tejido hemático. Barra de escala: 1 mm. 
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Figura 4.32.- Sistema de PLGA. Detalle a mayor aumento que muestra la neoformación 
ósea en los márgenes del defecto en el grupo con mayor dosis de BMP-2,  a las 2 semanas 
post-implantación (a). Detalle a mayor aumento del interior del implante que muestra la 
presencia de tejido conectivo y vasos sanguíneos rodeando las microesferas de PLGA, en 
cuyo interior pueden observarse la presencia de osteoclastos (b). Cleveland-Wolfe (a); 
Hematoxilina-eritrosina (b); H:Tejido óseo; Mc: Microesferas;  Ob: Osteoblastos; Oc: 
Osteoclastos; SD: sitio del defecto; TC: Tejido conectivo; V: Vasos sanguíneos. Barra de 
escala (a): 90 µm, (b): 50 µm. 
 
 

 
 
Figura 4.33.- Sistema de PLGA. Detalles a mayor aumento en el grupo de dosis alta de 
BMP-2, mostrando la estructura interna de las microesferas a las 2 semanas post-
implantación.  Hematoxilina-eritrosina (a); Tricrómico de Masson (b); Hs: Granos de 
hemosiderina;  Mc: Microsferas; TC: Tejido conectivo. Barras de escala: 40 µm. 
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Figura 4.34.- Formación de hueso: Histograma que muestra la neoformación de hueso en 
la región de interés (ROI) a los diferentes tiempos, con el sistema de PLGA. Las barras 
representan la media ± SD.  ** p< 0.001. 
 
 
 

A las cuatro semanas después de la implantación, el grado de 

neoformación ósea no varió significativamente del observado a las dos 

semanas excepto en el grupo PLGA-BMP-17,5 donde se detectó un 

aumento estadísticamente significativo tras el análisis histomorfométrico 

(Fig. 4.34 y Fig. 4.36). 

 

En este momento se observaron aún, en algunos animales, restos 
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fragmentos del implante en su interior (Fig. 4.36). En este punto, no se 

observó la presencia de microesferas. El análisis de la intensidad de 

inmunoreacción para la osteocalcina reveló valores similares a los 

observados a las dos semanas. La correlación con el grado de 
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neoformación ósea fue buena y similar a la observada a las dos semanas 

(Fig. 4.35). 

 

 

 
 
Figura 4.35.- Expresión de osteocalcina: Análisis de imagen semi-cuantitativo de la 
inmunotinción relativa para osteocalcina  en la región de interés (ROI) a los diferentes 
tiempos con el sistema de PLGA. Las barras representan la media ± SD.   * p< 0.05 y ** p< 
0.001. 
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Figura 4.36.- Sistema de PLGA a las 4 semanas post-implantación. Secciones 
horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos grupos. 
Tricrómico de Masson;  H: Tejido óseo; SD: sitio del defecto; TC: Tejido conectivo. Barra de 
escala: 1 mm. 
 

 A las 8 semanas post-implantación (Fig. 4.37) no se observaron 

diferencias significativas en el grado de neoformación ósea entre los grupos 

PLGA-C y PLGA-B (Fig. 4.34). No obstante, se observó un aumento muy 

llamativo en los grupos tratados con BMP-2 con respecto a los valores 

observados a las cuatro semanas (Fig. 4.34). En este punto del análisis no 

se observaron restos ni signos del implante en ninguno de los animales (Fig. 

4.37).  

El análisis de la intensidad de inmunoreacción para la osteocalcina 

reveló valores similares a los observados a las cuatro semanas, excepto en 

el grupo PLGA-BMP-3,5 que presentó un aumento significativo (Fig. 4.35). 

Nuevamente, la correlación con el grado de neoformación ósea fue buena 

(Fig. 4.34 y Fig. 4.35). 

En los resultados obtenidos  a las ocho (Fig. 4.37) y a las doce 

semanas (Fig. 4.38) post-implantación se observaron pocas diferencias, 

tanto en la neoformación ósea (Fig. 4.34), como en la intensidad de 

inmunoreacción para la osteocalcina (Fig. 4.35).  
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Figura 4.37.- Sistema de PLGA a las 8 semanas post-implantación. Secciones 
horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos grupos. 
Tricrómico de Masson; CA: Cartílago articular;  H: Tejido óseo; MO: Medula ósea; SD: Sitio 
del defecto; TC: Tejido conectivo. Barra de escala: 1mm. 
 

 

 

 
Figura 4.38.- Sistema de PLGA a las 12 semanas post-implantación. Secciones 
horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos grupos. 
Hematoxilina-eritrosina.  CA: Cartílago articular;  H: Tejido óseo; MO: Medula ósea; SD: Sitio 
del defecto; TC: Tejido conectivo. Barra de escala: 1mm. 
 

 El análisis de la neovascularización reveló un aumento significativo 

en la densidad de vasos sanguíneos (Fig. 4.39a), así como en el área de 
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superficie vascular (Fig. 4.39b), a dos y cuatro semanas post-implantación, 

que se mantuvo con pequeñas diferencias a las ocho y a las doce semanas 

(Fig. 4.39). 

 

Análisis histológico de la evolución de los sistemas de brushita y 

PLGA conteniendo BMP-2. 

 

 La degradación de los implantes se detectó por una pérdida de 

integridad y una disminución del área de los mismos, reemplazada por 

hueso noeformado a lo largo del periodo experimental. Los implantes de 

PLGA fueron visibles tras dos semanas de implantación solamente, 

mientras que los implantes de brushita se observaron a lo largo de todo el 

periodo experimental (Tabla 4.6). El porcentaje de superficie remanente en 

los implantes de brushita se mantuvo casi al 100% durante las primeras 

cuatro semanas del experimento, reduciéndose posteriormente de manera 

progresiva (Tabla 4.6). No se observaron diferencias significativas a lo largo 

del experimento entre los grupos conteniendo implantes de brushita. 

 

En los animales implantados con el sistema de brushita, se observó 

un aumento del área de contacto hueso/implante en los grupos tratados con 

BMP-2, a las ocho y doce semanas post-implantación (Tabla 4.7). 
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Figura 4.39.- Neovascularización. Histogramas que muestran la densidad vascular (a) y el 
área de superficie vascular (b) en los diferentes puntos de análisis. Las barras representan la 
media ± SD.  * p< 0.05.  
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Tabla 4.6.- Superficie de implante remanente (porcentaje) en los sistemas de PLGA y  
brushita. 
 
 

Tiempo 
 (semanas) 

Brushita  
Blanco 

Brushita-BMP-2 

3,5 µg 17,5 µg 

2  30±12 30±15  32±16,5 

4  33±12,5  35±15  36±18  

8  40±24 68±27  65±22,5  

12 47±15,5  65,5±20  70±25 
   

Tabla 4.7.- Superficie de contacto hueso/implante (porcentaje)  
de brushita.  

 
 
4.3.3.  Implantes de PLGA conteniendo VEGF 

 

 A las dos y cuatro semanas post-implantación (Fig. 4.40 y Fig. 4.41), 

el análisis histológico e histomorfométrico reveló diferencias significativas 

entre los distintos grupos experimentales. A las dos semanas post-

implantación, se observó un aumento significativo de hueso neoformado en 

el grupo PLGA-VEGF-1,75 con respecto al resto de los grupos (Fig. 4.42). 

Tras cuatro semanas de implantación, la diferencia entre los grupos PLGA-

C y PLGA-B y los grupos tratados con VEGF fue más acusada (Fig. 4.42). 

No se observaron diferencias entre los grupos tratados con VEGF (Fig. 

4.42). 

Tiempo 
(semanas) 

PLGA 
Blanco 

PLGA-BMP-2 Brushita 
Blanco 

Brushita-BMP-2 

3,5 µg 17,5 µg 3,5 µg 17,5 µg 

2 64±12 56±12 56±14 74±6 72±8 64±8,4 

4 -- -- -- 72±12 68±14 66±10,8 

8 -- -- -- 62±12,8 49,6±18 46,4±18,8 

12 -- -- -- 55,2±12 42±15,2 36±20,8 
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Figura 4.40.- Sistema de PLGA con VEGF a las 2 semanas post-implantación. Secciones 
horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos grupos. 
Tricrómico de Masson (PLGA-B y PLGA-VEGF-0,35); Hematoxilina-eritrosina (PLGA-VEGF-
1,75); H: Tejido óseo; TC: Tejido conectivo; TH: Tejido hemático. Barra de escala: 1 mm. 
 
 

 
 
Figura 4.41.- Sistema de PLGA con VEGF a las 4 semanas post-implantación. Secciones 
horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos grupos. 
Tricrómico de Masson. H: Tejido óseo; MO: Médula ósea; SD: Sitio del defecto; TC: Tejido 
conectivo; V: Vasos sanguíneos. Barra de escala: 1 mm. 
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Figura 4.42.- Formación de hueso: Histograma que muestra la neoformación de hueso en 
la región de interés (ROI) a los diferentes tiempos con el sistema de PLGA-VEGF. Las barras 
representan la media ± SD.  ** p< 0.001  
 

 

 En las figuras 4.43 y 4.44, se muestran imágenes de secciones 

histológicas del sistema PLGA-VEGF correspondientes a las ocho y doce 

semanas post-implantación, respectivamente. En ambos puntos de análisis, 

el grado de neoformación ósea mostró una ligera disminución con respecto 

a las cuatro semanas (Fig. 4.42). No se observaron diferencias significativas 

relevantes ni a las ocho, ni a las doce semanas (Fig. 4.42).   

La intensidad de inmunoreacción para osteocalcina mostró una 

buena correlación con la tasa de hueso neoformado (Fig. 4.45).  
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Figura 4.43.- Sistema de PLGA con VEGF a las 8 semanas post-implantación. Secciones 
horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos grupos.  
Hematoxilina-eritrosina.  H: Tejido óseo; MO: Médula ósea; SD: Sitio del defecto; TC: Tejido 
conectivo; V: Vasos sanguíneos. Barra de escala: 1 mm. 
 
 

 
 
Figura 4.44- Sistema de PLGA con VEGF a las 12 semanas post-implantación. 
Secciones horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos 
grupos.  Hematoxilina-eritrosina.  H: Tejido óseo; SD: Sitio del defecto; TC: Tejido conectivo. 
Barra de escala: 1 mm. 
 
 
 
 
 
 

PLGA-B PLGA-VEGF-0,35 PLGA-VEGF-1,75

SD

MO

SD

H

V

H

TC

V

TC

 

PLGA-VEGF-0,35PLGA-B PLGA-VEGF-1,75

SD TC

H

SD

H

H

TC

 

104 
 



Resultados 
 

 
 
Figura 4.45.- Expresión de osteocalcina: Análisis de imagen semi-cuantitativo de la 
inmunotinción relativa para osteocalcina  en la región de interés (ROI) a los diferentes 
tiempos con el sistema de PLGA. Las barras representan la media ± SD.   ** p< 0.001. 
 
 
 El análisis de la neovascularización reveló un aumento significativo 

en la densidad de vasos sanguíneos (Fig. 4.46a), así como en el área de 

superficie vascular (Fig. 4.46b), tras dos y cuatro semanas post-

implantación. A las ocho semanas, se observó una disminución en ambos 

parámetros que se mantuvo hasta el final del experimento (Fig. 4. 46). 
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Figura 4.46.- Neovascularización. Histogramas que muestran la densidad vascular (a) y el 
área de superficie vascular (b) en los diferentes puntos de análisis. Las barras representan la 
media ± SD.  * p< 0.05 y ** p< 0.001. 
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4.3.4. Implantes de PLGA conteniendo BMP-2 y VEGF 

 

 A las cuatro semanas de la implantación, la combinación de BMP-2 

con la dosis seleccionada de VEGF (0,35 µg), mostró un aumento 

significativo en el área de hueso neoformado (Fig. 4.47) con respecto a los 

grupos PLGA-C y PLGA-B (Fig. 4.48). Tras doce semanas de implantación, 

se observó la completa reparación del defecto con ambas combinaciones de 

BMP-2/VEGF (Fig. 4.49), siendo la diferencia respecto a los grupos PLGA-C 

y PLGA-B, similar a la observada a las cuatro semanas (Fig. 4.48). 

 

 Los valores de tinción relativa obtenidos para la osteocalcina 

mostraron una buena correlación con la tasa de hueso neoformado a las 

cuatro y doce semanas post-implantación (Fig. 4.50).  

 

 El análisis de la neovascularización mostró, paralelamente a la 

neoformación de hueso, un aumento significativo en la densidad de vasos 

sanguíneos (Fig. 4.51a) y área de superficie vascular (Fig. 4.51b), tras 

cuatro semanas de implantación. A las doce semanas los valores fyeron 

similares a los observados en los grupos PLGA-C y PLGA-B. 
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Figura 4.47.- Sistema de PLGA con BMP-2/VEGF a las 4 semanas post-implantación. 
Secciones horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos 
grupos.  Hematoxilina-eritrosina.  H: Tejido óseo;  MO: Médula ósea;  SD: Sitio del defecto; 
TC: Tejido conectivo;  V: Vasos sanguíneos. Barra de escala: 1 mm. 
 
 

 
 
Figura 4.48.- Formación de hueso: Histograma que muestra la neoformación de hueso en 
la región de interés (ROI) a los diferentes tiempos con el sistema de PLGA. Las barras 
representan la media ± SD.  * p< 0.05 y ** p< 0.001. 
 

 

PLGA-BMP-3,5/VEGF-0,35PLGA-B PLGA-BMP-17,5/VEGF-0,35

SD

MO

H
H

V
TC

MO

H

H

PLGA

 

0

0,5

1

1,5

2

2,5

3

3,5

4

1

Á
re

a
 d

e
 h

u
e
s
o

 n
e
o

fo
rm

a
d

o
 

e
n

 l
a
 R

O
I 
(m

m
2
)

**

**

*

Control
Blanco

BMP-3.5/VEGF-0.35
BMP-17.5/VEGF-0.35

Sistema PLGA-BMP-2/VEGF

4 semanas                                               12 semanas

108 
 



Resultados 
 

 
 
Figura 4.49.- Sistema de PLGA con BMP-2/VEGF a las 12 semanas post-implantación. 
Secciones horizontales de fémur de conejo a nivel del defecto en animales de los distintos 
grupos.  Hematoxilina-eritrosina.  H: Tejido óseo;  MO: Médula ósea;  SD: Sitio del defecto; 
TC: Tejido conectivo;  V: Vasos sanguíneos. Barra de escala: 1 mm. 
 
 

 
Figura 4.50.- Expresión de osteocalcina. Análisis de imagen semi-cuantitativo de la 
inmunotinción relativa para osteocalcina  en la región de interés (ROI) a los diferentes 
tiempos con el sistema de PLGA. Las barras representan la media ± SD.   ** p< 0.001. 
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Figura 4.51.- Neovascularización. Histograma que muestra la densidad vascular (a) y  el 
área de superficie vascular (b) en los diferentes puntos de análisis. Las barras representan la 
media ± SD.  * p< 0.05 y ** p< 0.001. 
 

0

40

80

120

160

200

1

D
e
n

s
id

a
d

 v
a
s
c
u

la
r **

*
*

Control
Blanco

BMP-3.5/VEGF-0.35
BMP-17.5/VEGF-0.35

4 semanas                                            12 semanas

Sistema PLGA-BMP-2/VEGF

0

0,02

0,04

0,06

0,08

0,1

0,12

1

Á
re

a 
d

e 
su

p
er

fi
ci

e 

va
sc

u
la

r 
(m

m
2
)

**

*

*

Sistema PLGA-BMP-2/VEGF

Control
Blanco

BMP-3.5/VEGF-0.35 
BMP-17.5/VEGF-0.35 

4 semanas                                  12 semanas

a 

b 

110 
 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

DISCUSIÓN

 
 



Discusión 
 
5.- DISCUSIÓN 

 

La terapia osteo-regenerativa propuesta en este trabajo está 

orientada a reemplazar hueso enfermo o dañado, intentando imitar la 

compleja cascada de reacciones que tienen lugar en el proceso de 

regeneración ósea. En dicho proceso, los factores de crecimiento juegan un 

papel fundamental, específicamente la BMP-2 y el VEGF. A priori, ambos 

deben formar parte de esta terapia puesto que angiogénesis y osteogénesis 

son imprescindibles si se pretende reparar tejido óseo. Sin embargo, para 

que este tipo de terapias resulte eficaz debemos controlar tanto la liberación 

de cantidades específicas de los distintos factores en el lugar a reparar, 

como el tiempo de permanencia en el mismo.  

 

Hoy en día, a pesar de los esfuerzos realizados, aún no se conoce la 

dosis ni la cinética específica con la que deben presentarse los factores 

administrados de forma exógena para conseguir una respuesta óptima.  

 

En este trabajo se han elaborado dos sistemas diferentes para 

estudiar por un lado, el efecto de la dosis de BMP-2 y del material y por otro, 

la potenciación del efecto que puede producir la adición del segundo factor, 

el VEGF. Los resultados muestran que se pueden obtener distintas cinéticas 

de cesión modificando las características de la matriz que los contiene y 

consecuentemente, diferentes efectos tisulares.  

 

5.1.- Sistemas de liberación de BMP-2. Brushita vs PLGA  

 

 En esta primera parte, hemos analizado las consecuencias del tipo 

de material utilizado en la elaboración de un sistema de cesión controlada 

conteniendo dos dosis de BMP-2  (3,5 and 17,5 µg), pre-encapsulada en 
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microesferas de PLGA, tanto en cuanto a cinética de cesión, como 

fundamentalmente, en cuanto a la respuesta regenerativa, en un modelo de 

defecto intramedular en el fémur de conejos.  

  

 Aún considerando que las propiedades mecánicas son un aspecto 

importante en los sistemas destinados a regeneración ósea, hay que tener 

en cuenta que la capacidad de remodelación ósea depende de la resorción 

del material por los osteoclastos y de la actividad de los osteoblastos para la 

formación de hueso que rellene los espacios que van formándose. Cuando 

la velocidad de resorción de los biomateriales es muy lenta pueden interferir 

y retrasar el crecimiento óseo (Schilling et al., 2004), mientras que en el 

caso contrario, una velocidad de resorción muy rápida compromete la 

estabilidad de la zona afectada durante el proceso de reparación 

(Stavropoulos et al., 2004; Lieberman et al., 2005). 

 

 Aunque la brushita presenta una velocidad de resorción más rápida 

que la mayoría de los fosfatos convencionales, debe considerarse un 

material duro, con una velocidad de resorción relativamente lenta en 

comparación con los polímeros biodegradables, tipo PLGA. No obstante, el 

análisis histológico nos indica que ninguno de los sistemas elaborado es 

capaz por sí mismo de inducir regeneración en el defecto practicado en el 

fémur de los conejos. Por el contrario, ambos sistemas cargados con BMP-2 

producen un efecto regenerativo significativamente mayor que sus 

correspondientes grupos control (C)  y blanco (B), si bien al comparar los 

dos sistemas entre sí, se aprecian notables diferencias (Fig. 5.1). El sistema 

elaborado con PLGA resultó extremadamente más eficaz, presentando 

mayor capacidad osteoinductora a lo largo de todo el periodo de estudio, 

independientemente de la dosis de BMP-2. Estos resultados están en 

relación directa con el comportamiento y evolución de los dos materiales-
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sistemas durante los experimentos realizados. In vivo, el sistema de PLGA 

libera BMP-2 a mayor velocidad que el sistema de brushita, quedando en 

éste último, parte de la proteína retenida al final del experimento. 

 

 

 
 
Figura 5.1.- Formación de hueso. Histograma que muestra la neoformación de hueso en la 
región de interés (ROI) a los diferentes tiempos, con los sistemas de PLGA y de  brushita 
cargados con microesferas de PLGA conteniendo BMP-2. Las barras representan la media ± 
SD.  ** p< 0.001. 
 

 

 Además, desde el sistema de PLGA, la BMP-2 se cede más 

rápidamente in vivo que in vitro, mientras que desde la brushita los perfiles 

de cesión son superponibles, probablemente debido a que la estructura de 

estos implantes permanece prácticamente inalterada. Los resultados 

obtenidos del análisis de los implantes de brushita por distintas técnicas 

como las imágenes obtenidas por SEM, los datos de porosidad, captación 

de agua y pérdida de masa, junto con los hallazgos histológicos, sugieren 
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que a lo largo del tiempo, la superficie de la matriz de brushita se va 

erosionando lenta y progresivamente. Las pequeñas piezas que se 

desprenden como consecuencia de dicha erosión, se van disolviendo o son 

retiradas por los osteoclastos (Fig. 4.29c y d). El núcleo central del implante 

se mantiene intacto, la erosión desde el exterior hacia el interior produce 

una pérdida continua de material en los bordes del implante. Al final del 

experimento, 12 semanas post-implantación, el área del implante se reduce 

a un 45% de su tamaño original (Tabla 4.6).  Ocasionalmente, a las 8 y 12 

semanas se observa también cierta disgregación interna, consecuencia de 

la formación de pequeñas fisuras que permiten la entrada de células en 

zonas muy concretas (Fig. 4.29a y b y Fig. 4.30).   Este comportamiento es 

similar al tipo de degradación observado por Bohner et al. (2003), en 

implantes de brushita, después de 6 meses en un defecto óseo; sin 

embargo, no es coincidente con el descrito por  Klammert et al. (2011); 

estos autores no detectan cambio alguno en la superficie ni en el volumen 

del implante, después de 15 meses, en un modelo ectópico.   

 

 El análisis histológico pone de manifiesto la presencia de restos del 

implante de brushita, grandes fragmentos que dificultan el proceso 

regenerativo, quedando la formación de hueso restringida a la superficie 

externa y raramente, ocupando pequeñas zonas en el interior del sistema. 

Como consecuencia de ello, no se consigue la reparación del defecto.  

  

 Además, esta situación empeora debido a una serie de cambios en 

la estructura cristalina que tienen lugar a lo largo del tiempo de 

experimentación. Después de 12 semanas de implantación, la brushita se 

transforma parcialmente en hidroxiapatita (Fig. 4.17), observándose 

estructuras microcristalinas tipo “bigote de gato” (Fig. 4.11) similares a las 

descritas por Klammert et al. (2011).  Para explicar este proceso debemos 
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tener en cuenta que la porosidad del implante de brushita no se modifica y 

además, en la superficie externa se observa la formación gradual de una 

capa externa de tejido que contribuye a aislar aún más el núcleo de  la 

matriz, favoreciendo la precipitación de los fosfatos cálcicos poco solubles. 

Este cambio en la composición de fases previamente descrito Bohner et al. 

(2003), ha sido atribuido a la sobresaturación iónica, consecuencia del 

escaso fluido que accede al interior del sistema y que lleva a la precipitación 

de los fosfatos cálcicos poco solubles.   

 

 Por el contrario, los implantes de PLGA se degradan con rapidez, lo 

que se refleja en la drástica reducción del peso molecular y del valor de Tg 

del polímero. Histológicamente, después de 12 semanas, en el grupo de 

animales implantados con el sistema blanco (B) se observan aún grandes 

zonas fibróticas, evidenciando que el material no tiene capacidad para 

favorecer la formación de hueso. Sin embargo, hay que resaltar que el 

PLGA, contrariamente a la brushita, no impide la acción osteoinductora 

generada por la BMP-2, permitiendo la entrada de tejido en el sistema y 

consecuentemente, la regeneración del defecto. Al cabo de ocho semanas, 

la zona se encuentra prácticamente reparada como consecuencia de la 

actividad de la BMP-2 cedida en el defecto.  

 

Como se ha descrito previamente, el método no invasivo utilizado en 

este trabajo para establecer la cinética de cesión de la BMP-2, nos permite 

esperar concentraciones locales elevadas de proteína durante la primera 

semana (Fig. 5.2). De acuerdo con nuestros resultados, la presencia inicial 

de una cierta cantidad de BMP-2 podría ser crítica para activar el entramado 

de señalizaciones que implica el proceso de reparación. Así, el sistema 

cargado con la dosis baja, aunque  después de ocho semanas produce un 

grado de regeneración similar al obtenido con la dosis alta de BMP-2, a 
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tiempos cortos es prácticamente ineficaz. Probablemente, la liberación 

sostenida durante un periodo relativamente prolongado, de pequeñas 

cantidades de proteína activa en los alrededores de la matriz extracelular, a 

la larga induce formación de tejido óseo de buena calidad. Sin embargo, a 

pesar de que la velocidad de liberación de la BMP-2 desde los implantes de 

brushita es más lenta y por tanto más prolongada, no se consigue un efecto 

evidente. Hay que tener en cuenta que después de cuatro semanas, 

aproximadamente el 20% de la dosis de BMP-2 está aún disponible para 

liberarse desde los implantes de brushita, lo que significa que 

aproximadamente unos 700 ng ó  3,5 µg de BMP-2 se encuentran aún 

disponibles en los sistemas de brushita cargados con dosis baja y alta, 

respectivamente. Aun considerando que los 700 ng remanentes en el 

sistema de brushita cargado con la dosis baja,  podría ser una cantidad 

despreciable de BMP-2 para inducir un efecto óseo apreciable, los  3,5 µg 

remanentes en los implantes con dosis elevada deberían producir mejores 

resultados, de acuerdo al grado de regeneración observado con la dosis 

baja en los sistemas de PLGA. La acción trófica de la BMP-2 liberada desde 

los implantes de brushita se encuentra manifiestamente reducida por la 

extremadamente lenta resorción de este fosfato, confirmándose de esta 

manera, la importancia del comportamiento del material para la consecución 

de una respuesta óptima. 
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Figura 5.2.- Porcentajes de BMP-2 remanente en el defecto óseo realizado en el 
fémur de conejos  (líneas sólidas) después de la implantación de los sistemas de 
brushita y de PLGA y  cedidos (líneas discontínuas) desde ambos sitemas incubados 
en DMEM. 

 
 

 En resumen, la comparación de dos sistemas similares elaborados 

con dos materiales diferentes, revela la superioridad del PLGA sobre el 

cemento de brushita, aunque el perfil de cesión de la sustancia activa 

obtenido, sea similar. La elevada velocidad de degradación del polímero 

facilita que el espacio ocupado por el implante sea rápidamente invadido por 

células y tejido y como consecuencia de ello, en un corto periodo se 

produce una efectiva regeneración del defecto óseo. Nuestros resultados 

coinciden con aquellos que han puesto de manifiesto que los sistemas de 
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liberación o los scaffolds destinados a producir osteoinducción, elaborados 

con materiales lentamente reabsorbibles, impiden o dificultan la formación 

de nuevo tejido (Oest et al., 2007; Kolambkar et al., 2011). Por tanto, el 

scaffold debe controlar la liberación de la sustancia activa que contiene y 

temporalmente, proporcionar soporte para el desarrollo tisular; sin embargo,  

es preferible sacrificar las propiedades mecánicas, frente a la degradación 

del material, para ajustar la velocidad de neoformación tisular a la velocidad 

de resorción o degradación.   

 

5.2.- Sistema de PLGA para la liberación de BMP-2 y VEGF  

 

Una vez puesto de manifiesto la superioridad del PLGA sobre la 

brushita como material para elaborar sistemas de liberación de sustancias 

osteoinductoras, en esta segunda parte  del trabajo valoramos la eficacia 

del sistema  en cuanto a su capacidad para favorecer la concurrencia 

controlada de dos factores de crecimiento en el defecto óseo,  tanto en 

cantidad, como en tiempo de permanencia, para simular el proceso 

fisiológico reparador. En concreto, el objetivo de esta sección es comprobar 

si la adición de una dosis fija de VEGF  al sistema puede incrementar el 

efecto regenerador provocado por la BMP-2, a cualquiera de las dos dosis 

estudiadas en el mismo defecto intramedular en el fémur de conejo. Como 

hemos puesto en evidencia, la eficacia de un sistema va a depender no solo 

de su estructura para actuar como guía en la formación de nuevo tejido, 

sino también de su capacidad para controlar la velocidad de cesión y 

consecuentemente, las concentraciones locales y el tiempo de permanencia 

de los factores de crecimiento en el defecto. 

 

 Para alcanzar los objetivos planteados en esta parte del estudio, se 

han tenido en cuenta fundamentalmente tres aspectos:  
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 Primero, que las características del sistema no sean un impedimento 

para que tenga lugar el proceso de regeneración del defecto. Los análisis 

histológicos indican que el sistema, aunque no potencia el efecto de los GFs 

tampoco dificulta la libre entrada de células pre-osteoblásticas. El sistema 

no impide ni favorece la vascularización, ni la formación de tejido óseo en el 

defecto. Las diferencias entre las observaciones histológicas de los grupos 

de referencia (C y B) y los grupos tratados (Fig. 5-3 y Fig. 5.4), son 

manifiestas transcurridas cuatro semanas tras la implantación. A lo largo de 

este periodo, el peso molecular del polímero cae aproximadamente  a 1 kDa 

y a dicho tiempo, el sistema no es detectable y evidentemente, los factores 

de crecimiento que contiene han sido liberados en su totalidad. 

 
 

Segundo, que el sistema sea capaz de controlar la liberación de los 

factores que contiene. Tanto el perfil de cesión del  VEGF como de la BMP-

2 se caracteriza por un efecto burst moderado, seguido de una liberación 

sostenida a lo largo de 3 y 4 semanas, respectivamente (Fig. 4.21). De 

acuerdo con los resultados obtenidos por Jeon et al. (2008) en un modelo 

ectópico, la BMP-2 liberada durante periodos prolongados presenta mayor 

eficacia osteogénica que cuando es cedida en corto tiempo. En el presente 

estudio, el perfil de cesión de la BMP-2 obtenido desde el sistema de PLGA 

coincide significativamente con el tiempo durante el cual la BMP-2 es 

expresada para reparar una fractura ósea (Dimitreou et al., 2005; Phillips, 

2005).  
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Figura 5.3.- Formación de hueso y expresión de osteocalcina. Histograma que muestra la 
neoformación de hueso (a) y análisis de imagen semi-cuantitativo de la inmunotinción relativa 
para osteocalcina (b),  en la región de interés (ROI) a las 4 y 12 semanas post-implantación 
de  sistemas de PLGA cargados con microesferas de PLGA conteniendo BMP-2, VEGF y la 
combinación de ambos factores.  Las barras representan la media ± SD.  * p< 0.05 y  
** p< 0.001. 
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Figura 5.4.- Neovascularización. Histograma que muestra la densidad vascular (a) y  el 
área de superficie vascular (b) a las 4 y 12 semanas post-implantación de  sistemas de PLGA 
cargados con microesferas de PLGA conteniendo BMP-2, VEGF y la combinación de ambos 
factores.  Las barras representan la media ± SD.  * p< 0.05 y ** p< 0.001. 
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Con respecto al VEGF, Dimitreou et al. (2005) indican que este 

factor se expresa única y exclusivamente a lo largo de la tercera semana 

después de producirse el daño óseo, por lo que de acuerdo con estos 

autores, la liberación desde el sistema elegido con PLGA es más temprana 

y rápida que lo deseado, cediéndose en aproximadamente tres semanas.  

Se supone que el modelo ideal de liberación de VEGF evitaría la liberación 

del GF durante las dos primeras semanas. Si bien, hay que tener en cuenta 

que los sistemas utilizados en regeneración ósea deben cumplir dos 

funciones, actuar como sistema de cesión y a su vez, servir de sostén para 

permitir el crecimiento de hueso. Además, como hemos comentado, para 

facilitar la formación de tejido es necesaria una matriz porosa, lo que hace 

difícil impedir la liberación del factor de crecimiento.  Evidentemente, esta 

estructura porosa no tiene capacidad para evitar la cesión y la presencia de 

VEGF en el lugar del defecto durante las dos primeras semanas. Sin 

embargo, otros autores defienden, en estudios realizados en ratas, que la 

expresión normal del VEGF después de una fractura ósea ocurre durante 

los primeros 10 días, con un pico entre el quinto y el décimo día (Pufe et. al., 

2002; Uchida et al., 2003; Kempen et al., 2009). En el presente estudio, 

aproximadamente un 90% de la dosis de VEGF es liberada durante las 2 

primeras semanas (Fig. 4.21), coincidiendo con el modelo de expresión 

fisiológico propuesto por dichos autores, para reparación ósea en ratas. Por 

ello, podemos considerar que el sistema elaborado nos proporciona VEGF 

de forma similar a la fisiológica y por tanto adecuada para ejercer una 

acción óptima y evitar el riesgo de  interferir a largo plazo en la posterior 

cascada de señalizaciones.  

 

El tercer aspecto es la proporción de BMP-2/VEGF presente en el 

sistema. De acuerdo con las observaciones histológicas, las dos dosis de 

BMP-2 son suficientes para reparar y regenerar totalmente el defecto en un 
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periodo de 8-12 semanas después de la implantación del sistema. Además, la 

BMP-2 induce un débil efecto angiogénico, independientemente de la dosis, 

que se mantiene a lo largo del tiempo de experimentación. Sin embargo, las 

dos dosis de VEGF producen vascularización máxima similar a las 4 

semanas de la implantación; paralelamente aunque menos intenso, se 

observa un pico osteogénico. En general, el perfil de respuesta al VEGF se 

caracteriza por un máximo a las cuatro semanas seguido de una disminución 

progresiva del efecto, alcanzando niveles próximos a los observados en los 

grupos de referencia (C y B). Por tanto, al no apreciarse diferencias 

significativas entre las dos dosis de VEGF en los parámetros evaluados, fue 

seleccionada la dosis de 0,35 µg para investigar el posible efecto sinérgico de 

la combinación con BMP-2 (3,5 y 17,5 µg), respetando la relación “BMP-2 

mayor que VEGF”, puesto que estudios previos (Peng et al., 2005) han 

puesto de manifiesto la reducción de la respuesta osteoregenerativa cuando 

la relación se invierte. Sin embargo, nuestros resultados histológicos indican 

que la combinación de VEGF con la dosis elevada de BMP-2 produce única y 

exclusivamente un efecto sinérgico sobre la formación de tejido óseo a las 4 

semanas de la implantación. Posteriormente la combinación de los dos 

factores no mejora el efecto e incluso habría que resaltar que al cabo de 12 

semanas el grado de regeneración observado en el defecto tiende a ser 

ligeramente menor que el producido por cualquiera de las dosis de BMP-2 

(Fig. 5.3). Estos resultados coinciden parcialmente con los de Patel et al. 

(2008), Young et al. (2009) y Kempen et al. (2009) que, al combinar BMP-2 y 

VEGF no observan sinergismo en la formación de tejido. Igualmente,  Roldán 

et al. (2010) observan que la combinación BMP-7 con VEGF no potencia el 

efecto producido por la proteína sola. 

 

Sin embargo, a pesar de que algunos autores detectan un efecto 

osteogénico sinérgico con sistemas de liberación combinado sugiriendo así 
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la necesidad de la presencia conjunta de los dos factores en las primeras 

fases de la regeneración ósea, hemos de resaltar la reciente publicación de 

resultados contrapuestos. Por un lado, los estudios de Peng et al. (2005) 

apoyan, tras 6 semanas post-implantación, la mejora que inducen ambos 

factores y demuestran la importancia de la presencia de VEGF endógeno 

para facilitar la angiogénesis y cubrir las necesidades de vascularización 

requeridas para incrementar la neoformación ósea a través de la resorción 

de cartílago hipertrófico. Estos autores, como ya hemos mencionado, 

resaltan claramente la importancia de una alta proporción de BMP-2 en 

relación al VEGF para conseguir acelerar la respuesta. Sin embargo, en 

otros estudios en los que se aplican relaciones BMP-2/VEGF mayores a la 

unidad, de acuerdo con Peng et al. (2005), no se observan beneficios con 

dicha combinación, como puede comprobarse con los resultados obtenidos 

por Kempen et al. (2009), los presentados en esta memoria o los 

observados por Roldán et al. (2010) con BMP-7, cuando los análisis 

histológicos se prolongan al menos más de 6 semanas.  

 

En este punto hemos de poner en evidencia, que el sistema evaluado 

en este trabajo no sólo fue diseñado con una elevada relación BMP-2/VEGF, 

sino que la evaluación in vivo de la cinética de cesión, nos permite comprobar 

que dicha relación se mantiene a lo largo del tiempo de experimentación (Fig. 

5.5), un aspecto que no es habitualmente tenido en cuenta en otros estudios. 

Así, a pesar de que el sistema desarrollado por Kempen et al. (2009) contiene 

inicialmente mayor cantidad de BMP-2, la relación se invierte rápidamente 

debido a la falta de control en la velocidad de liberación del VEGF, no 

observándose ninguna mejoría en la respuesta osteogénica ni angiogénica 

frente a los factores administrados individualmente. Alternativamente, los 

estudios realizados por Young et al. (2009) y Patel et al. (2008) parten de 

sistemas elaborados con relaciones BMP2/VEGF bajas y observan un 
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incremento de los parámetros de medida de formación de hueso a tiempos 

cortos, cuatro semanas, pero al igual que los resultados obtenidos en el 

presente trabajo, la tendencia no se mantiene y a tiempos prolongados (12 

semanas) la combinación no supera a los factores individuales. 

 

 
 

Figura 5.5.- Relación BMP-2/VEGF a lo largo del periodo de cesión in vivo. 
Los histogramas representan las cantidades cedidas de VEGF y BMP-2 desde los 
sistemas combinados, dosis baja de VEGF (0,35 µg) con dosis baja (3,5 µg) y alta 
(17,5 µg) de BMP-2.  Las barras representan la media ± SD.   

 

 

Por tanto, parte de las diferencias en grado de regeneración ósea 

obtenidas con la aplicación conjunta de BMP-2 y VEGF pueden tener su 

origen en la proporción con la que se utilizan y en el periodo de evaluación. 

Sin embargo, otra parte importante creemos que es debida a que 
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frecuentemente no se conoce el perfil de cesión in situ por lo que la dosis 

disponible es desconocida, tanto en cantidad como en permanencia en el 

defecto. Además, el uso de diferentes modelos de defectos, tanto en tipo de 

huesos como diferencias entre especies animales, junto con los distintos 

métodos de evaluación (radiografías, densitometrías, histología, micro-

tomografía computerizada), aumentan la confusión a la hora de evaluar y 

comparar resultados. 

 

 A pesar de los resultados obtenidos en este trabajo, consideramos 

que la vascularización es un proceso fundamental para alcanzar una rápida 

regeneración ósea. La ineficacia observada del VEGF para mejorar la 

acción regenerativa de la BMP-2 a largo plazo puede ser debido 

fundamentalmente a la falta de optimización de las dosis y cinéticas de 

liberación. Incluso como hemos comentado, aún se está evaluando cuál es 

el intervalo de tiempo en el que el VEGF podría ser imprescindible para 

justificar el uso combinado de ambos factores. Es necesario continuar 

investigando para alcanzar la combinación óptima y conseguir los máximos 

beneficios del uso de ambos factores. 

 

 No obstante, hemos de resaltar que de acuerdo con la bibliografía 

consultada, aparte de artículos publicados por este grupo de investigación 

cuyos resultados han sido en parte discutidos en el presente trabajo (De la 

Riva et al., 2009, 2010; Reyes et al., 2012; Hernández et al., 2012), son muy 

pocas las publicaciones que estudian la farmacocinética de los GFs cedidos 

localmente desde sistemas de liberación. Como excepciones debemos 

mencionar los trabajos de Ennett et al. (2006) realizados con un sistema de 

liberación de VEGF elaborado con PLGA implantado en tejido subcutáneo y  

el anteriormente mencionado, de Kempen et al. (2009).  
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1. El método de doble emulsión utilizado para elaborar las microesferas 

de PLGA no reduce la bioactividad de la BMP-2 ni del VEGF. 

 

2. La BMP-2 pre-encapsulada en microesferas de PLGA se libera a 

una velocidad controlada tanto desde el sistema de brushita, como 

desde el elaborado con PLGA.  

 
3. La buena correlación in vivo-in vitro de la cinética de liberación de la 

BMP-2 desde los implantes de brushita es debido a la no 

degradación del material.  La proteína se libera, las microesferas se 

degradan y la estructura cilíndrica de fosfato cálcico se mantiene, 

erosionándose lenta y superficialmente.  

  

4. El sistema de liberación elaborado con PLGA se degrada in vivo 

rápidamente. Su peso molecular en peso se reduce drásticamente. 

Tanto el VEGF como la BMP-2 se liberan en su totalidad  en 

aproximadamente tres y cuatro semanas, respectivamente. 

 

5. La degradación del sistema de PLGA in vitro es ligeramente más 

lenta que in vivo;  consecuentemente, la buena correlación in vivo-in 

vitro en la cinética de cesión observada inicialmente se desvía a 

tiempos más prolongados. 

 

6. El comportamiento del material utilizado para elaborar los sistemas 

limita en gran medida la respuesta regeneradora inducida por la  

BMP-2. La mayor velocidad de degradación del PLGA facilita una 

reparación rápida y eficaz, rellenándose más del 90% del defecto en 

12 semanas, frente a aproximadamente un 20% aplicando el sistema 
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de brushita. Por tanto, consideramos que las propiedades mecánicas 

deben sacrificarse en favor de una rápida degradación. 

 

7. Aunque el efecto de la dosis de BMP-2 se aprecia una vez reparado 

aproximadamente el 20% del defecto, tiene mucha menor 

repercusión que el material. 

 

8. La diferencia de dosis de VEGF no se refleja en la magnitud de los 

parámetros medidos para evaluar su posible acción angiogénica ni 

osteogénica.  

 

9. La combinación de dosis baja de VEGF con dosis alta de BMP-2, lo 

que supone una relación superior a la mínima recomendada de 1:5, 

produce un ligero efecto sinérgico a tiempos cortos. Sin embargo, 

aun manteniéndose esta relación a tiempos prolongados, la 

combinación no supera el efecto osteogénico inducido incluso por la 

dosis baja de BMP-2. Por tanto, la combinación de estos dos 

factores en las condiciones utilizadas en este trabajo no es eficaz. 

 

10. Los estudios de biodistribución muestran que los niveles de factores 

de crecimiento a nivel sistémico son indetectables y por tanto, la 

administración local de los mismos en los sistemas elaborados en 

este trabajo no supone riesgo de exposición sistémica. 
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